N

N

Développement d’un transducteur torique extracorporel
et du principe de focalisation multi-torique en vue du
traitement des adénocarcinomes mammaires par
ultrasons focalisés de haute intensité

Marine Sanchez

» To cite this version:

Marine Sanchez. Développement d’un transducteur torique extracorporel et du principe de focali-
sation multi-torique en vue du traitement des adénocarcinomes mammaires par ultrasons focalisés
de haute intensité. Médecine humaine et pathologie. Université de Lyon, 2020. Francais. NNT:
2020LYSE1243 . tel-03325051

HAL Id: tel-03325051
https://theses.hal.science/tel-03325051v1

Submitted on 24 Aug 2021

HAL is a multi-disciplinary open access L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
archive for the deposit and dissemination of sci- destinée au dépot et a la diffusion de documents
entific research documents, whether they are pub- scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
lished or not. The documents may come from émanant des établissements d’enseignement et de
teaching and research institutions in France or recherche francais ou étrangers, des laboratoires
abroad, or from public or private research centers. publics ou privés.


https://theses.hal.science/tel-03325051v1
https://hal.archives-ouvertes.fr

UNIVERSITE

8)))Lyon 1

Y

N° d’ordre NNT : 2020LYSE1243

ElR;

THESE de DOCTORAT DE L'UNIVERSITE DE LYON

opérée au sein de
I’'Université Claude Bernard Lyon 1

) Ecole Doctorale N° 205
Ecole Doctorale Interdisciplinaire Sciences Santé (EDISS)

Spécialité de doctorat : rRecherche clinique, Innovation Technologique
Discipline : santé

Soutenue publiguement le 04/12/2020, par :

Mme. Marine Amandine SANCHEZ

Développement d'un transducteur torique
extracorporel et du principe de focalisation
multi-torique en vue du traitement des
adénocarcinomes mammaires par ultrasons
focalisés de haute intensité.

Devant le jury composé de :

TANTER, Mickaél Directeur de Recherche Physics for Medicine Président du jury
Professeur des Université Claude Bernard
DUBERNARD , Gil Université- Praticien Examinateur
o Lyon 1
Hospitalier

MOONEN, . .

Chretien Professeur Utrecht University Rapporteur
CURIEL, Laura Professeure Associée Calgary University Rapporteure
TER HAAR, Gail Professeure The insitute of cancer Examinatrice

research
COULON, Agnes Docteur en Médecine Centre Léon Bérard Examinatrice
CHOPIN, Nicolas Docteur en Médecine Centre Léon Bérard Examinateur
MELODELIMA, . Université de Lyon Directeur de
David Directeur de Recherche INSERM U1032 these




Pagez

Université Claude Bernard

—LYON 1

Administrateur provisoire de I’'Université

Président du Conseil Académique

Vice-Président du Conseil d’Administration

Vice-Président du Conseil des Etudes et de la Vie Universitaire
Vice-Président de la Commission de Recherche

Directeur Général des Services

. Frédéric FLEURY
. Hamda BEN HADID

. Didier REVEL

M
M
M
M. Philippe CHEVALLIER
M. Jean-Frangois MORNEX
M

. Pierre ROLLAND

COMPOSANTES SANTE

Département de Formation et Centre de Recherche
en Biologie Humaine

Faculté d’Odontologie

Faculté de Médecine et Maieutique Lyon Sud - Charles Mérieux
Faculté de Médecine Lyon-Est

Institut des Sciences et Techniques de la Réadaptation (ISTR)

Institut des Sciences Pharmaceutiques et Biologiques (ISBP)

Directrice : Mme Anne-Marie SCHOTT

Doyenne : Mme Dominique SEUX
Doyenne : Mme Carole BURILLON
Doyen : M. Gilles RODE

Directeur : M. Xavier PERROT

Directrice : Mme Christine VINCIGUERRA

COMPOSANTES & DEPARTEMENTS DE SCIENCES &

TECHNOLOGIES

Département Génie Electrique et des Procédés (GEP)

Département Informatique

Département Mécanique

Ecole Supérieure de Chimie, Physique, Electronique (CPE Lyon)
Institut de Science Financiére et d’Assurances (ISFA)

Institut National du Professorat et de I'Education

Institut Universitaire de Technologie de Lyon 1

Observatoire de Lyon

Polytechnique Lyon

UFR Biosciences

UFR des Sciences et Techniques des Activités Physiques et
Sportives (STAPS)

UFR Faculté des Sciences

Directrice : Mme Rosaria FERRIGNO
Directeur : M. Behzad SHARIAT

Directeur M. Marc BUFFAT

Directeur : Gérard PIGNAULT

Directeur : M. Nicolas LEBOISNE

Administrateur Provisoire : M. Pierre CHAREYRON
Directeur : M. Christophe VITON

Directrice : Mme Isabelle DANIEL

Directeur : Emmanuel PERRIN

Administratrice provisoire : Mme Kathrin GIESELER

Directeur : M. Yannick VANPOULLE

Directeur : M. Bruno ANDRIOLETTI



Remerciements

Une thése représente un travail s’inscrivant dans la durée, et pour cette raison, constitue le fil
conducteur d’une tranche de vie de son auteur, au crépuscule de la candeur étudiante et a 'aube de
la maturité scientifique. De nombreuses personnes se retrouvent ainsi de maniéere fortuite ou non,
entre le doctorant et son doctorat. Ce sont certaines de ces personnes que j'aimerais mettre a
I’'honneur dans ces remerciements. En effet, je n'aurais jamais pu réaliser ce travail doctoral sans le
soutien d'un grand nombre de personnes dont la générosité, la bonne humeur et l'intérét manifestés
a I'égard de ma recherche m’ont permis d’évoluer au cours de ces derniéres années.

Je tiens a remercier en premier lieu, M. David Melodelima qui m’a encadrée tout au long de cette
these. Son expérience, sa rigueur et son soutien m’ont permis de réaliser cette thése dans les
meilleures conditions. Sa confiance et ses conseils m’ont permis d’évoluer en autonomie dans ce projet
et de bénéficier d’une formation de qualité. Son expertise scientifique, son soutien et nos nombreuses
discussions ont toujours su éclairer mon chemin lorsque cela était nécessaire.

J'adresse toute ma gratitude et mes remerciements a Mme. Gail Ter Haar, M. Mickael Tanter, M.
Chretien Moonen, M. Gil Dubernard, Mme. Laura Curiel, M. Nicolas Chopin et Mme. Agnes Coulon de
I’honneur qu’ils m’ont fait en acceptant d’évaluer ce travail en tant que membre du jury, en particulier
M. Moonen et Mme. Curiel pour avoir accepté d’étre rapporteurs de cette these.

J'aimerais également remercier I'’équipe de chirurgie du centre Léon Bérard, en particulier le docteur
Nicolas Chopin pour son investissement sans faille, sa motivation et I'ambition portée dans le projet.
Je souhaite également remercier I'équipe du service de radiologie du centre Léon Bérard et en
particulier le docteur Agnes Coulon pour son accompagnement, son expertise, ses enseignements et
ses conseils. Je les remercie d’avoir toujours su répondre présents et ce malgré leurs agendas
particulierement chargés. Enfin, je souhaiterais également remercier le service d’anatomopathologie
pour leur investissement et leur compréhension a I'égard des différentes études menées en
partenariat avec eux.

Je souhaite aussi exprimer ma gratitude a la société EDAP-TMS en la personne d’Emmanuel Blanc
(Directeur R&D) pour l'intérét dont il a fait preuve envers ma recherche, les moyens financiers et
techniques qu’il a mis en ceuvre pour mon projet de recherche. Au sein de cette société je souhaite
également remercier M. Jérémy Vincenot pour son accompagnement et son implication initiale et pour
la disponibilité de son équipe tout au long du projet je pense notamment a M. David Nury.

Ce travail de thése a été réalisé au sein de I'unité 1032 de I'INSERM, le LabTAU. Je tiens donc également
a remercier M. Cyril Lafon, directeur de I'unité pour m’avoir accueillie dans son établissement. Je le
remercie pour son écoute et son soutien tout au long de ce projet. Je souhaite remercier 'ensemble
des membres du laboratoire ou devrais-je dire de la famille « LabTAU ». En effet, j’ai conscience de la
chance d’avoir passé ces années dans le cadre exceptionnel d’expertise scientifique mais également
dans le cadre chaleureux qu’est le LabTAU, ou I'esprit d’entraide se trouve derriere chaque porte de
bureau. A la bonne humeur, au soutien sans faille, a nos discussions scientifiques et humaines, aux
nombreux voyages partagés a vos cotés, a tous ces éléments qui feront de ces années un chapitre de
ma vie chargé en souvenirs. Je tiens a remercier particulierement certains membres, je pense
notamment a Frangoise Chavrier pour m’avoir prise sous son aile, pour son enseignement et sa
sagesse, je pense également a Soufiane Belabhar pour les heures passées a ses cOtés a apprendre la
maitrise des logiciels CAO et les subtilités de la mécanique, a Loic Daunizeau pour les heures passées
a m’expliquer a quel point les algorithmes « c’est génial » et pour tous les outils qu’il m’a aidé a
concevoir, a Catherine Garel pour son aide dans les méandres administratifs mais surtout pour son
soutien et son optimisme. Je pense également a d’autres membres avec qui j’ai eu le plaisir de



Page4

travailler : Rémi Souchon, Paul et Bernard Greiller, Elodie Cao, Ivan Suarez Castellanos, Sophie
Cambronero, Bruno Giammarinaro, Jade Robert, Alice Ganeau et Victor Barrére. Victor, complice et
partenaire des le premier jour, je le remercie pour sa bonté, sa bienveillance, son enseignement, mais
aussi pour ces heures passées a mes cOtés pour me venir en aide et me soutenir lors de mes
expérimentations au bloc opératoire.

Enfin, je dirai que si une thése est un bateau ou le doctorant est seul a bord, vous étes la force qui a
permis au navire de traverser courants et tempétes : collegues, amis et famille. Ainsi, c’est avec
beaucoup d’émotion que ces remerciements se terminent par ceux et celles par qui ils auraient d{
commencer: mes amis et ma famille. Je tiens a les remercier pour leur soutien et I'amour
inconditionnel qu’ils me portent. Je tiens également a les remercier d’avoir su excuser mes absences
au cours de ces 9 longues années d’études pour des révisions, des participations aux congres aux
guatre coins de la planéte ou encore derniérement pour rédiger ce manuscrit.

A mes amis, je pense notamment a Clara.P, Marie-Elise.T, Flora.O, Yannis.H, Marine.B et aux membres
du LabTAU devenus bien plus que des collegues et qui je I'espére se reconnaitront. Pour leur
complicité, pour tous ces moments partagés a leurs c6tés allant des confidences, aux fous rires et pour
les nombreux autres qui nous attendent je tiens a les remercier. Un clin d’ceil pour Cécile.F, devenue
bien plus qu’un membre du LabTAU. Nous n’avons pas eu le plaisir de travailler ensemble, mais je tiens
a la remercier pour les fous rires et les larmes vécus a ses cOtés, pour tous ces événements de nos vies
partagés, pour sa gentillesse et sa générosité qui ont fait de notre relation une trés belle amitié.

A mes amis de toujours, a la famille que j’ai choisie il y a maintenant fort longtemps, Frédéric, Gabrielle
et Gaétane. Pour leur amour, leur soutien a travers toutes les épreuves de la vie, leur bonne humeur,
leur sincérité, leur simple existence au quotidien dans ma vie, je tiens a les remercier.

Une pensée émue a toutes les personnes qui constituent ma famille. Pour leur bonne humeur, leurs
encouragements, leur amour et leur compréhension. Un clin d’ceil particulier a Grégory et Damien mes
grands freres, a ma grande sceur Manon et a Claire pour leur complicité, leur soutien, pour tous ces
fous rires, pour leur amour et pour les petites merveilles de neveux et nieces qu’ils m’ont offerts. Enfin,
a ma grand-mere Angela, pour la force et tous les merveilleux principes qu’elle véhicule, pour sa
tendresse, son amour et tellement plus.

A mon meilleur ami, mon partenaire, mon compagnon, mon amour, Joffrey. Pour sa bienveillance, sa
présence quotidienne, son amour inconditionnel, son écoute, sa compréhension et sa patience. Mais
aussi pour tous les maux que ses épaules ont su apaiser et pour tous ces merveilleux moments partagés
a ses cOtés, je tiens a le remercier et lui exprimer ma profonde reconnaissance et mon amour.

Finalement, je finirai par la ol tout commence. A mon pére et ma mére sans qui je n’en serai pas la
aujourd’hui. Pour leurs sacrifices et I'environnement qu’ils m’ont offerts. Des tribunes lors des
événements sportifs aux bancs des remises de diplémes, en passant par le quotidien, ils ont toujours
été les premiers supporters dans les aventures et les défis que je décidais de relever. Pour tellement
plus encore, je tiens a leur exprimer ma reconnaissance, les remercier et leur exprimer mon profond
amour.



Sommaire

L] [0 X T1 ROt 9
INtroduction ENEIAlE.......ccceeeeuuiiiiiiiiiiireceir e e s s s eeesnae e sessseeesnnssssssssssenesnnassssssssnanes 11
CHAPITRE | : Contexte de I'EtUE.............ccuueeuueeereeeniiiiieiniiisieiiiisssenisisssenssssssssnsssssssnssssssnes 13
4T 0T LT 4 o T P 14
I LeS CANCErs dU SEiN ....ciiieueiiiiieniiiiinniiiiiniietiinnsiesiessssssiensssestessssesssnssssssessssssssnsssssssnsssssanns 15
1.  Epidémiologie et facteurs GtIOIOZIGUES ........cccveveveviveeeeeeeieteeseeeseseeeeee e ssese st ee e e et es s s eeseseseseena 15

2.  Classification, dépistage et diagNOStiC......ciiiiiieeeiiiieceiee st e et e e e rrr e e e s rr e e e eeree e snnneas 17

3. Approches thérapeutiques aCtUEBIIES.........coccuiiieeiiiii et e e e e e ere e e e aneeas 19

4.  Séquelles post traitement chirurgical conservateur du S iN ........c.ccoeecveeeiiiiie e e 22

5.  Les nouvelles technologies au service de 1a SANtA..........ceoiiieieiiiie e e 23
IIl.  Les ultrasons thérapeutiQUES........ccuceeiiiueierieiuierienncereenneerrennseereennsseseennsseseennssesesnnsnssenns 25
i [ (o T o [U - I PP PP PPPPPPRE 25

R € 4T [o ] o E OO PRTOPRTRPRRIN 26

T M (oY oF: 1=t 14 o] A U1 L =T a Lo ] TSP 27

4. Interactions d’'une onde ultrasonore avec tissus biolOGIQUES .......ccocvieerieiriiiieiieiieeeee e 29

5. Ultrasons focalisés de haute iNtENSItE..........cueiiiiiiiiiciiie e e s 32

6. Application des HIFU au traitement des cancers du SEIN .......occcviiiiecieeeiiieeeeriee e seee e e s 37
M. Transducteur HIFU torique CroiS@.........iieeeiiiieeeiiirenecirrenecssrensseeseenssessnenssesssenssesssennnes 38
1. GEOMELIIE TOMIQUE CrOISEE ...uveiiiiiieeeiiiieeeeiiee e sttt e e e steeeeetaeeestaeeeesabaeeesstesesasseaeeaatseeeanssseesasseeesnsrananns 38

2. FOCAlISAtION tOMIQUE ...ttt ettt ettt e s bt e sat e s b et e bt e s beeebeesbeeenneenane 40

3. Etat de l'art de |a tEChNOIOZIE ..c.vieeeeereeveeeeeeeeeeetete ettt ettt ettt s ettt s s s esaneeans 41
Conclusion du premier Chapitre ........cccciiieeiiiiieiciirrce e recee e s rene e e renssesssenssessrennssssennnes 48

Chapitre Il : Caractérisation acoustique du tissu mammaire et premiére application

extracorporelle d’un traitement HIFU avec une sonde torique. .............cceeeeeervencereencnnnnans 49
Y4 oY [T 4T o AP 50
. Matériel et MEthode ........uuuiiiiiiiiiiiiiiiiinrrrr s 50

L. ECRANLIIONS ceeevvveteicccectcte ettt ettt a sttt st s e st e st e st ss s ssa st etesess s snanaseetesenasas 50
AV [T U =T Tol o JU [ LU= N 51
3. Simulations NUMErIQUES des traiteMENTS........ccceciiie et e e e e tre e e e rtr e e e arae e e eaaaeas 53
A, TraitemMeNt HIFU ettt e e ettt e e e s e st e e e e s e s e bbbt e e e e e e sanseseeeeesesennnnrnee 55
5. ElaStOZraphi® PASSIVE ...c.civivieieieeeiieeteet et e et st ettt sttt e s e st se et et et et esese st e s et eaesese st esessetass st etesssaereneaeas 57
6. TraitemMENt dES QONNEES...ccciiiiiieiiierieete ettt e et e et e e sbe e e saeeesbaeesaeeesbeeesseeenbeeenseeeseeensseenns 59
| PO 2 =TT | - £ 59
1 IMIESUIES QCOUSTIGUES ..uuiieieieieieiesesesesesese s e sese s e s s e s e s e s e s e s e s e s e s e s e s s s s e s s s e e s s e s e s e snseseaesasasasssssesesnsnsesssesasesennsnns 59
2 Simulations numériques des traitements HIFU ..........cccoooiiiiiieiiie et e 60
3. TraitemMENTs HIFU ...ttt e e e ettt e e e e e e s b e et e e e e e e s aabab et e e e e e sannrnaeeeens 62
4 ElaStOGIAPNIE PASSIVE . ..eeeieeieeeeeeeeeeeeeetee ettt ettt ettt st s e e st et es s s st et et st eses et esenesseses et sesesaeaenenas 64
[ T ol Y o] o P 65
Conclusion du second Chapitre.......cccceeiiiieeiiiiiecre e rrene e rene s s s e ne s s s s enesasssenenes 69

Chapitre Il : Développement de la focalisation multi-torique permettant I’élargissement du

VOIUME LrQILE. ......ceeeeeiireenniiiieieiciisieisiisisinsiissssnssisssssnsssssssnsssssssnssssssssnssssssssnsssssssnsssssnnes 71
4T 0T LT 1 o T R 72
I.  Principe de PinVentioN.......c.cceue i ccccticcsreieeeseeneeeeeeennseseeansnssesnssnssennssnesesnnsnsnenns 73



Page6

R ¥/ =Y = =] =] A <3 o Lo Yo (= 80

1. Evaluation des possibilités de fOCaliSatioNS. .........ccveveueeiieieirieeeeeeeeeeeeeeeeee ettt st 80
Y 14 101 =Y o o T 0[] 41T T [ TSRS 82
3. Mesures des champs de pression dans AU .........uvecciieeiiiiie ettt e 83
4. EXPEriMENTATION N VILrO ....uveiiiieiee e eecee ettt e et e s te e e et e e s easaee e sabee e e staeesenseasesnseaeeassseeennnes 87
lil. RESUIALS ...iiiiiieiieiiiiiiiiiirereesiisniinrresseisissiiireesssssssssssinesessssssssssssnrssssssssssssssssennsssssssss 89
1. Simulations numériques et mesure de champs de PressSioN .........ccveeeecieieeciiee s e eiree e 89
2 EXPErIMENTATION 1N VIErO coc..eveieeeee ettt e ettt e e e e e st e e e e ata e e sataeeesataeeeensteeeensaeeesnsreeennnns 97
DiSCUSSION .euuiiineiireeirieireniirasiiieeeiraetsrssssrasssrsasssrssssrasssrasssresssssnsssrassssasssrsssssenssssnssssassssanssssnss 98
Conclusion du troisieme Chapitre ........cccoiiiiiiieiiiiiiiiiiiircre e s ssnasssssesssssessnnnsssns 100

Chapitre IV: Développement et fabrication d’une sonde torique extracorporelle dédiée au

traitement des cancers du SEiN. ..........c..ucveuriiieesirineiiienisieasisiniiiensisisesossnisssnsisssasessssssnes 101
3T 0T LT 4 oY o N 102
I.  Définition des caractéristiques géométriques du transducteur ..........cccceeueeereeencereeenncnnes 103

B |V 1= o Vo Yo [ OO OO PPRPROPPPPROS 103

R O T - ot {1 g I 4 [0 [V =T g1 =] o[ [T USSPt 105

3. Simulations numériques de champs d& PreSSION ......cccuiieicieeeeiiiee e e eeee e e sve e e e e treeeeanes 107

4. DiSCUSSION €1 CONCIUSION ..eeiiiiiiiiieiiiisiee st e sttt ste e st e st e sateeste e e sabe e sate e sateessteesabeesseeessseesateesaseenses 111
Il EtUde radiolOZIQUE ....eeecueeiereeieeeiecreiieeecreessresssesssnesssesssesssessssesssesssesssessssesssassssassansnns 112
1. MAteriel 1 MELNOTE «oueiiiiie et st st e st e e sbe e s be e sbaeesbeesbaeensnesans 112

2 RESUITATS .oiuveeeiee ettt ettt et ettt e st et e st e e abe e st e e sabeesabeeeabeesabeesabeesabeesnbeesabaesnseesnbeennseenn 113

O O 1ol U £ o g =1 ol o Tl [V 1Y [ o IO PRSPPI 115
M. Conception électro-MECANIQUE ......cccceeeierrieuierrenneerrenneereenseeeseennsseseennssssennsssssennssssnens 116
O < Tor-T YT [0 L= USRS PRRN 116
 ELECLIONIGUE .ottt ettt sttt et et s et e st et et e st st e e s et st eae st st et e et sa et et seer st st et e e st esnaserans 123

T XY =T o o o F-T= =R o - | FO SR SUR PSPt 128
V. Caractérisation du dispositif........cccccereruiiriiiiiiiiiircerrrrecrrrre e rrenneereeen e e s e rnnseesennnsnenens 128
1. Calibration du tranSAUCTEUN .....c.eiii ittt ettt e st e e et a e e s s asbeeesareeeens 128

. Mesure de ChamPs 0@ PrESSION ... uiiiiiiee e e e e e e e e e e e st b ar e e e s eeenasbbeaeeeseesnnsssaneeeeas 132

K R o 1o [ol (U111 ] o HS O OO OO O OO O PSSP P PRSP PP UPPPPRROt 137
Conclusion du quatrieme Chapitre.....ccccciiieeiiiiiiiiiiic e e s re s s s renes s ssenens 137

Chapitre V : Applications précliniques du dispositif en vue des traitements non invasifs des

AdENOCAICINOMES MUMMQITES. ...c..ceeueeeuerenerenirensreniereereiresisesieenssensssnsssesssesssensesnsssnsssnnes 139
1Y 4 g0 To [Tt dTo] o TN 140
I, ELUAE NUMEBIIQUE ..eecueieeeeieeeiieeereciesissesseesstesssessssesssessssesssessssesssessssessssssssesssassssassassnns 140

O Y/ - < o 1= =Y g T<] d o T Yo [T RSP UURRUS PP UPTTRN 140

2. RESUITATS .eutereeiie ettt ee s e e e e s et e e e s e et r——r e e e eeaaabbraeaeeeeaaaabaraaaeeeeaaatataaaeeeeeaanrrrres 141
Il. Essais préliminaires in vitro sur tissu hépatiques ........cccceueeiiimnciiiieencceieieceeeeeeneeeeeaneeeeens 144
O |V, o < o T = 4 0 4T 4 [ Yo [T PRRN 144

N 0T ] = | £SO RSO SUPUTTRRRRPP 146

3. DT EY o1 F1- o o SRR 149
. Application au traitement des cancers du SeiNn........ccccieeiiieniiiieiiiiiiiininicneren e, 149
O |V, oY (< o T = 4 4T 4 s T Yo [T OO 149
RESUITATS 1uvveieeeieeiitiie et eecct e e e et e e e e e e e bbb e e e e e e seebabaareeeesesssbaaaeeeeseaasstsaeeeeeeeasnsssrreeeeeesanssrareneens 151

3. DT EY oL 11 o o TR 152



Conclusion du cinquieme Chapitre......cccoiieeeiiiiieiir et e s ene s s s e ne s s s s enesssseennns 154

=T oY= o €| =N 155
CoNClUSION GENAIAlE.........ceeee e rreeeee s renee e s rene s s renasessrenassssrensssssnensssssrennssssrennns 157
Références de I'auteur SUr 1€ SUJEL ....ccueeueiiiiiiiiiiiieeiiiieiiiirerenenessesssesessnasssesesssesesnnnsssssssssssesnns 159

Références bibliographiqUes .......cceeeiiiieeeiiiiiieccirei s rereecsrena e s s enasseseennseesesnsssssesnnssssesnnsnsnens 161



Page8




Glossaire

Les termes définis dans le glossaire seront indiqués par une (*).

Kyste : cavité contenant une substance généralement liquide ou molle.

Mastose : décrit un type de tissu mammaire, particulierement granuleux dit « dystrophique », avec la
présence de zones compactes et une hypersensibilité aux cycles hormonaux.

Calcification : dép6t de calcium qui se forme dans le tissu mammaire. Elles sont assez fréquentes et la
plupart ne sont pas liées au cancer.

Score d’Eisinger : score prenant en compte I'ensemble des antécédents familiaux, validé pour
I'indication de la consultation d’oncogénétique. Il permet également de graduer le risque de cancer du
sein en I'absence de mutation.

Biopsie stéréotaxique : biopsie réalisée sous mammographie afin de guider avec précision I'aiguille
jusqu’a I'anomalie pendant le prélevement a travers la peau.

Insonification : exposition a des ondes ultrasonores.
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Introduction générale

Les ondes ultrasonores sont des ondes mécaniques qui se matérialisent par la mise en vibration des
molécules constituant la matiere. Si la fréquence des ondes du champ des sons audibles est comprise
entre 20 Hz et 20 000Hz, celle des ultrasons est supérieure a 20 kHz. Les ondes ultrasonores
engendrent |'oscillation autour de leur point d’équilibre, des molécules du milieu qu’elles traversent.
Cette oscillation se diffuse alors de proche en proche, dans une direction donnée fonction des
conditions d’excitations. Par ailleurs, une onde ultrasonore traversant un milieu donné est
partiellement réfléchie, générant ainsi un écho, lorsqu’elle arrive a l'interface d’'un nouveau milieu
dont I'impédance acoustique est différente du premier. Ainsi, en analysant le signal rétrodiffusé,
provenant de I’écho, il est possible d’obtenir des informations sur le milieu dans lequel I'onde
ultrasonore s’est propagée, il s’agit du principe de I'échographie. Finalement, il devient possible
d’observer ce qu’il se passe dans le corps humain de la méme facon qu’il est possible d’observer des
images du spectacle de la vie derriere un écran de télévision. En 1951, le docteur J.J. Wild et
I’électronicien J. Reid, deux anglais, ont mis au point le premier échographe. Et c’est finalement dans
les années 70 que l'utilisation des échographies se démocratise notamment dans le milieu obstétrique.
Dans le domaine médical, les ultrasons présentent un certain nombre d’avantages : ces ondes ne
présentent pas de danger (pas de radiations ionisantes notamment), la mise en ceuvre est simple grace
a un appareillage peu volumineux et peu onéreux rendant cette technique accessible en routine
clinique et en médecine de ville. Enfin, I'obtention et l'interprétation des images se fait de facon
simultanée a I'examen. Ces nombreux avantages expliquent ainsi le succés de I'échographie et sa
popularité.

La découverte de I'intérét médical des ultrasons a pourtant précédé la découverte de I'échographie.
En effet, les effets biologiques des ultrasons, notamment I'effet thermique et la destruction tissulaire,
ont été rapportés des les années 1920 par les chercheurs américains Alfred Lee Loomis et Robert W.
Wood. Les ultrasons focalisés de haute intensité, plus connus sous leur acronyme anglo-saxon HIFU
pour High Intensity Focused Ultrasound, ont été étudiés pour la premiere fois en 1942 par le Dr John
G. Lynn pour 'ablation des tissus cérébraux. Les HIFU consistent a concentrer les ultrasons en une zone
réduite de I'espace. Dans cette zone, I'absorption énergétique est responsable d’'une hausse brutale
de la température (80°C en quelques secondes) a I'origine d’une destruction irréversible localisée des
tissus. C’'est entre les années 1950 et 1960 que les fréres Francis et William Fry ont développé cette
technique et ont mené des premiers tests cliniques notamment sur le traitement de la maladie de
Parkinson par HIFU. Depuis que les thérapies par HIFU peuvent étre associées aux techniques
d’imagerie médicales telles que I’échographie et I'imagerie par résonance magnétique, de nombreuses
études sont menées de par le monde, donnant lieu a de nouveaux dispositifs ultrasonores ainsi qu’a
un grand nombre d’applications médicales comme, par exemple, le traitement des tumeurs de la
prostate, des métastases osseuses et des tremblements essentiels pour n’en citer que quelques-unes.

Les travaux présentés dans ce manuscrit reprennent le développement et la conception d’un dispositif
thérapeutique HIFU avec pour objectif principal le traitement non invasif des cancers du sein. Le
premier chapitre décrira le contexte médical et technologique de I'étude. Aprés avoir présenté les
différents aspects médicaux des cancers du sein allant de leur définition a la prise en charge actuelle
de ces derniers. Les principes physiques des ultrasons et notamment les ultrasons thérapeutiques
seront abordés. Enfin, la solution d’un transducteur HIFU de géométrie torique, qui est encore a ce
jour en rupture technologique avec les dispositifs actuels, sera présentée. Basée sur cette solution, un
dispositif thérapeutique pour traiter les métastases hépatiques en per-opératoire a précédemment
été développé, ce dernier sera présenté ainsi que les résultats obtenus a ce jour. Le deuxieme chapitre
de ce manuscrit présentera I'utilisation du dispositif thérapeutique existant sur du tissu mammaire. La
faisabilité du traitement non invasif sur tissu mammaire a été évaluée numériquement puis validée
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lors d’expérimentations in vitro sur tissu mammaire humain. Basé sur les conclusions de cette premiére
étude, le troisieme chapitre présentera une nouvelle approche, toujours en rupture technologique,
qui a été développée dans le but d’élargir le volume traité sans impliquer de temps de traitements
lourds ni méme l'introduction de déplacements mécaniques. Cette solution brevetée consiste en une
focalisation électronique particuliere du faisceau HIFU, une focalisation multi-torique, permettant de
désaxer le dépot de pression de I’axe acoustique et de pouvoir ainsi élargir davantage la zone traitée.
Compte tenu des limites du dispositif existant et de la nouvelle solution a intégrer, le chapitre quatre
présentera le développement et la conception d’un nouveau dispositif thérapeutique basée sur une
nouvelle géométrie torique. Une étude numérique visant a définir les caractéristiques du nouveau
transducteur et une étude radiologique visant quant a elle, a sélectionner la sonde de guidage
échographique la plus adaptée a I'application seront également décrites. Le travail de conception du
nouveau dispositif dans sa globalité sera également présenté dans ce chapitre. Enfin, le nouveau
dispositif sera caractérisé a travers diverses mesures acoustiques. Deux applications majeures de ce
transducteur seront détaillées dans le chapitre cing : le traitement des cancers du sein et celui des
métastases hépatiques. Une étude numérique visant a déterminer les paramétres de focalisation
adaptés aux objectifs thérapeutiques et les premiers essais in vitro sur tissu hépatiques et ex vivo sur
tissus mammaires seront alors présentés.




CHAPITRE | : Contexte de I'étude
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Introduction

Le sein est une glande cutanée lactiféere et sexuelle annexée a la paroi antérieure du thorax. On la
décrit chez la femme, mais elle existe également chez 'homme et chez I'enfant de fagon réduite.

D’un point de vue clinique, le sein est divisé en quatre
quadrants : inféro-externe (QIE), inféro-interne (Qll),
supéro-externe (QSE) et supéro-interne (QSl). Il s’agit
d’une convention de repérage et non d’une réalité
anatomique, Figure I.1. Figure I.1: Repéres cliniques

D’un point de vue anatomique, le sein repose sur les muscles pectoraux sur le plan profond, sur le plan
superficiel il est délimité par le fascia superficialis et la plaque aréolo-mamelonnaire, Figure 1.2. La
glande mammaire est une glande exocrine, tubulo alvéolaire, sécrétant le lait. Les canaux excréteurs
s’étendent entre leurs orifices d’abouchement présents sur le mamelon et une terminaison en cul-de-
sac formant un lobe mammaire. Chaque glande mammaire est constituée de 10 a 20 lobes drainés par
les canaux galactophores. Chaque lobe étant lui-méme constitué de 20 a 40 lobules. C’'est a I'intérieur
de ces lobules que se trouvent les acini, la partie sécrétrice de la glande mammaire. Au niveau
histologique le revétement cellulaire des lobules est identique a celui des canaux galactophores :
tapissé d’'une couche de cellules épithéliales doublée vers I'extérieur d’une assise de cellules
myoépithéliales. Entre ces deux types de cellules nous retrouvons la membrane basale, Figure 1.2.
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Figure 1.2: L’anatomie du sein est présentée sur le c6té gauche de la figure, sur la droite sont représentés respectivement
un zoom sur un lobe mammaire puis un zoom sur lobule montrant des acinus en coupe et enfin une représentation celullaire
d’acinus.

En dehors de la glande mammaire, le sein est rempli de tissu adipeux. Le tissu adipeux postérieur isole
la glande mammaire des muscles pectoraux, le pannicule antérieur protége la glande en avant et
s’'interrompt au niveau de la plaque aérolo-mammelonaire, Figure 1.2. C’est a cet endroit que viennent
s’insérer les fibres musculaires lisses du sein (muscles sphinctériens périalvéolaires) responsables de
la fonction excrétrice du sein au moment de la lactation. Enfin, des structures fibro-glandulaires,
assurant le maintien du sein, sont également présentes.



Le tissu mammaire subit des variations durant les différents stades de la vie, sous la dépendance de
différents stimuli hormonaux physiologiques affectant I'ensemble des composantes du sein. Par
exemple, I'arborisation galactophorique apparait sous I'effet des hormones au moment de la puberté
et est fortement développée sous I'effet des hormones de la grossesse. Ainsi, au cours de la vie d’une
femme la proportion de glande mammaire et de tissu graisseux est amenée a varier en fonction des
besoins physiologiques du corps et donc de son age. Plusieurs phases de développement du volume
mammaire se distinguent : 'augmentation du tissu glandulaire et du tissu graisseux périphérique a la
puberté, 'augmentation du tissu glandulaire a la gestation et enfin I'atrophie du tissu glandulaire
associée a une augmentation du tissu graisseux a la ménopause. Cliniquement, le terme de densité
mammaire est utilisé pour définir la proportion de tissu glandulaire (TG) par rapport a celle du tissu
graisseux. Parallelement a cette modification, il existe de nombreux autres parametres comme la
présence ou non de kystes*, de mastose* ou encore de calcifications*. Dans le dessein d’améliorer
I'interprétation des images médicales et de proposer une prise en charge adaptée, une double
classification a été mise en place. Le classement Breast Imaging Reporting And Data System (BIRADS)
vise a distinguer les différentes densités mammaires et le classement BIRADS-American College of
Radiology (ACR) qui vise quant a lui a distinguer les différentes anomalies présentes sur les images. Le
tableau 1.1 décrit ces deux classements.

| ] ]| v \' Vi
N Densité Densité
Entierement ) . Denses et N
raisseux fibroglandulaire hétérogenes extréme
BIRADS & disperse & homogene
TG <25% 25%<TG< 50% 50%<TG< 75% TG>75%
. . Anomalies . Anomalies
BIRADS- Mammographie Anomalies Anomalies |, . Cancer
(s probablement évocatrices (o
ACR normale bénignes L suspectes avéré
bénignes de cancer

Tableau I.1: Classification BI-RADS des différentes densités mammaires et BI-RADS ACR des différentes anomalies
mammaires. TG : tissu glandulaire.[1]

Finalement, il existe une variabilité inter et intra-individu forte, ne pouvant étre réduite a des
explications simples comme I’adge ou des prédispositions génétiques, méme si des tendances peuvent
étre observées. Les pathologies du sein sont nombreuses et se divisent en deux catégories, les
bénignes et les malignes. Le fibroadénome (prolifération de I'épithélium et du tissu conjonctif), le
fioroadénome géant (fibroadénome > 5cm), la polyadénomatose mammaire (au moins 3
fibroadénomes dans un méme sein), la galactorrhée (sécrétion et écoulement de lait chez un homme
ou chez une femme n’allaitant pas) sont tous des exemples d’anomalies bénignes. Les anomalies
malignes se regroupent sous le terme des cancers du sein puisqu’il existe différentes sous-catégories
et familles détaillées dans le paragraphe suivant.

l. Les cancers du sein

1. Epidémiologie et facteurs étiologiques

a) Epidémiologie
Les cancers du sein sont de loin les plus diagnostiqués chez la femme avec 2 088 849 nouveaux cas a
travers le monde en 2018. Avec 626 679 déces, en 2018, les cancers du sein sont également la premiere

cause de déces par cancer chez la femme dans le monde, Figure 1.3. Tous cancers confondus, ils
représentent 24.2% des nouveaux cas et 15% des déces par cancer en 2018 [2].
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Figure 1.3: Incidence et mortalité des différents cancers chez la femme en 2018 a travers le monde. [2]

Les cancers du sein touchent tout type de population a travers le monde. La Figure 1.4 montre les
cancers ayant I'incidence standardisée selon I’age la plus forte en fonction des pays chez la femme en
2018. Les cancers du sein, représentés en mauve, ont la plus forte incidence dans plus de 150 pays a
travers le monde [2].
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Figure 1.4: Distribution des pays ayant l'incidence standardisée selon I'dge la plus forte pour les cancers du sein.

Dans 80% des cas les patientes sont agées de 45 ans et plus lors du diagnostic de ce dernier. L’age
médian est autour de 63 ans [3], [4]. Il est important de souligner que les cancers du sein sont déja la
premiere cause de déces par cancer chez les femmes agées entre 20 et 44 ans [2].

D’ici 2040, le nombre de cas estimés chez la femme est de 3 059 829 (+46,5%) pour 991 904 (+58,3%)
déces [2].

Il est a noter que les cancers du sein chez ’homme existent, mais sont rares et peu étudiés. lls
représentent approximativement 1% des cancers du sein pour moins de 1% de la population mondiale

[51-{7].
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b) Facteurs étiologiques
Le cancer du sein est une maladie multifactorielle et bien que pour la majorité des femmes présentant
un cancer du sein, il n’est pas possible d’identifier des facteurs de risque particuliers [8], [9] certains
facteurs de risque ont tout de méme été mis en évidence.
Parmi les facteurs génétiques, environnementaux, démographiques et sanitaires, nous retrouvons : les
antécédents familiaux de cancer du sein, les radiations ionisantes, I’age, certaines maladies bénignes
du sein ou encore la densité mammaire. Les antécédents familiaux de cancer du sein accroissent le
risque par un facteur de deux ou trois. Certaines mutations, en particulier celles des genes BRCA1,
BRCA2 et p53, entrainent un risque trés élevé de cancer du sein. Toutefois, ces mutations sont rares
et ne représentent qu’une faible partie de I'ensemble de la charge de morbidité et de mortalité par
cancer du sein [9]. L'age est le facteur de risque le plus important, pres de deux tiers des cancers du
sein se déclarent entre 50 et 75 ans [10]. Le risque de cancer du sein augmente également avec le
niveau de densité des tissus mammaires. Cette augmentation est indépendante des autres facteurs de
risque [10].
Les facteurs hormonaux figurent également parmi les facteurs de risque les plus importants des
cancers du sein. Une exposition prolongée a des cestrogénes endogenes, telles qu’une puberté
précoce, une ménopause tardive ou encore une premiere grossesse tardive ont été reconnues comme
facteurs de risque. Tout comme une exposition a des hormones exogénes, en effet les femmes utilisant
la prise de contraceptifs oraux ou un traitement hormonal substitutif courent ainsi un risque plus élevé
par rapport aux femmes qui ne les utilisent pas.
La contribution de plusieurs facteurs de risque modifiables a été mise en évidence, notamment ceux
liés aux habitudes de vie et de nutrition. La consommation d’alcool, le surpoids, I'obésité et I'absence
d’exercice physique peuvent étre attribués a 21% de I'ensemble des décés par cancer du sein dans le
monde [10]. A contrario, des facteurs liés a la reproduction, partie intégrante des facteurs modifiables,
semblent étre « protecteurs » tels qu’une premiére grossesse avant 30 ans, la multiparité ou encore
I'allaitement [9], [10].

2. Classification, dépistage et diagnostic

a) Classification
Presque tous les cancers du sein sont des adénocarcinomes, tumeurs a différenciation glandulaire, il
s’agit d’'une forme de tumeur fréquente. Il existe également différentes formes rares de cancer du sein
comme les phyllodes (le plus souvent bénignes), les sarcomes ou encore les lymphomes, Figure 1.5.
Lorsqu’un adénocarcinome apparait, les cellules cancéreuses sont d’abord peu nombreuses et limitées
aux canaux ou aux lobules du sein : ce sont respectivement les carcinomes canalaires in situ et
carcinomes lobulaires in situ. Avec le temps et si aucun traitement n’est effectué, la membrane basale
peut étre franchie par les cellules cancéreuses et infiltrer ainsi les tissus environnants des canaux ou
lobules, il s’agit alors respectivement des carcinomes infiltrants canalaires et des carcinomes infiltrants
lobulaires. Il est également possible de rencontrer des cancers infiltrants étendus sur des canaux et
des lobules, ils sont dits non spécifiques.
Enfin, au sein méme des deux grandes catégories en plus des formes lobulaire et canalaire, on retrouve
également des formes plus rares comme la maladie de Paget pour les in situs et les médullaires, les
mucineuses, les tubuleuses ou encore les papillaires pour les infiltrants.
La proportion de chacun des cas figure est indiquée sur la Figure I.5.
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Les cancers du sein
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Figure 1.5: Schéma reprenant les différentes catégories de cancer du sein, les chiffres sont tirés de I'InCa et GLOBOCAN de
2018. [2], [11]

Il est a noter qu’une fois la membrane basale franchie et le tissu envahi, les cellules cancéreuses
peuvent alors se détacher de la tumeur et emprunter les vaisseaux sanguins et/ou lymphatiques pour
atteindre d’autres parties du corps : les ganglions axillaires, les os, le foie, les poumons. Il s’agit alors
de cancers dits métastatiques. Les formes rares et métastatiques ne seront pas abordées dans cette
étude.

b) Dépistage du cancer du sein
Les cancers du sein sont un enjeu de santé publique a travers le monde entier. Une détection précoce
de ces derniers peut permettre de soigner plus facilement les patientes mais aussi de limiter les
séquelles liées a certains traitements. Dans la plupart des pays, des recommandations ont été établies
pour favoriser la détection de ces derniers a un stade précoce.
En France, tous les ans, des I'age de 25 ans, un examen clinique par palpation réalisé par un
professionnel de santé est recommandé [12].
A partir de 50 ans, en plus d’un examen clinique annuel, pour les femmes ne présentant ni symptéme
ni facteur de risque autre que son age, une mammographie tous les deux ans, complétée si nécessaire
par une échographie, est recommandée. Dans le cadre des campagnes de dépistage organisées, une
deuxieme lecture des mammographies jugées normales, par sécurité, par un second radiologue
expérimenté est systématiquement réalisée pour les femmes agées de 50 a 74 ans [12]-[14].
En collaboration avec I'Insititut National du CAncer (INCA), la Haute Autorité de Santé (HAS) a identifié
sept situations pour lesquelles un dépistage spécifique est recommandé : un antécédent personnel de
cancer du sein invasif ou de carcinome canalaire in situ, un antécédent d’hyperplasie canalaire
atypique, d’hyperplasie lobulaire atypique ou de carcinome lobulaire in situ, un antécédent de
radiothérapie thoracique et enfin des antécédents familiaux de cancer du sein avec un score
d’indication a la consultation d’oncogénétique 23 selon le score d’Eisinger* en |'absence de mutation
génétique identifiée dans la famille. Pour chacune, la HAS a précisé I'age de début du dépistage, les
examens de dépistage a mettre en ceuvre, la fréquence de ces derniers et la durée du suivi spécifique.
Enfin, les patientes prédisposées génétiquement bénéficient d'un plan personnalisé de suivi [12], [15].



c) Diagnostic

i Bilan initial
Lorsqu’une image classée ACR IV ou V est visible sur une mammographie, un premier bilan est mené
visant a recenser les antécédents médicaux de la patiente, un examen clinique est également réalisé
et un schéma est établi notifiant la taille et le siége de la ou des lésions mammaires et/ou
ganglionnaires. Une échographie mammaire est ensuite réalisée, si la lésion est retrouvée, une
microbiopsie sous guidage échographique est réalisée, si la |ésion est non retrouvée en échographie,
une macrobiopsie est alors réalisée sous guidage stéréotaxique*. La mise en place d’un clip (repére
métallique) est systématique en fin de procédure, en cas de lésion difficile a visualiser. Dans certains
cas particuliers une IRM mammaire peut étre pratiquée (principalement pour les patientes a haut
risque de cancer du sein et de 'ovaire et les patientes porteuses de protheses mammaires, lésions
multifocales et certaines formes histologiques). De plus, une exploration axillaire par cytoponction ou
microbiopsie est systématique pour toute suspicion d’atteinte des ganglions lymphatiques
(adénopathie).
Le diagnostic de cancer du sein est histologique et cette preuve doit étre obtenue, chaque fois que
possible, par des méthodes percutanées.

ji. Bilan préthérapeutique d’un cancer du sein prouvé
Sur la base de I'’ensemble des résultats obtenus la nature du cancer est révélée, sa réponse hormonale
ainsi que le stade et le grade du cancer.
Le stade (I a IV) décrit ou classe le cancer en fonction de son étendue dans le corps selon trois critéres :
T la taille de la tumeur, N I'atteinte ou non de ganglions lymphatiques, M la présence ou non de
métastases.
Tous les cancers n’ont pas la méme agressivité, le grade (I a Ill) est défini en fonction de I'architecture
tumorale, la forme et la taille du noyau et le nombre de cellules qui se divisent reflétant la vitesse a
laquelle les cellules cancéreuses se développent.
Enfin, certaines tumeurs du sein ont pour caractéristique d'étre hormonosensibles, ce qui signifie que
les hormones féminines naturellement produites par I'organisme stimulent leur croissance. La
présence ou non de récepteurs hormonaux (cestrogéne, progestérone, protéine HER2) sur la tumeur
est également révélée par les résultats histologiques. Dans le cas ol aucun des trois récepteurs ne
serait détecté, le terme de cancer triple négatif est employé.
Selon I'ensemble de ces statuts un bilan d’extension complémentaire peut éventuellement étre réalisé
comme, par exemple, une radiographie du thorax, une échographie abdominale, une scintigraphie
osseuse ou encore une tomodensitométrie thoraco-abdominale.
Disposant de I’'ensemble des informations nécessaires une réunion de concertation pluridisciplinaire
(RCP) regroupant chirurgiens, oncologues médicaux et radiothérapeutes, anatomopathologistes et
radiologues est programmée afin de discuter du plan thérapeutique a mettre en place. A priori deux
RCP sont réalisées pour chaque patiente, une avant la premiére étape thérapeutique et la seconde
apres cette premiere étape.

3. Approches thérapeutiques actuelles

Il existe aujourd’hui différentes voies thérapeutiques pour pallier cette pathologie, elles se divisent en
trois catégories : les traitements locorégionaux visant la région d’intérét et traitant ainsi localement,
les traitements systémiques mobilisant I’ensemble du corps et enfin les thérapies ciblées visant des
mécanismes spécifiques des cellules cancéreuses.

Les traitements locorégionaux appliqués dans le cas du cancer du sein sont la radiothérapie, la
chirurgie conservatrice du sein (tumorectomie, quadrantectomie) et la chirurgie non conservatrice du
sein (mastectomie). La radiothérapie a pour but de détruire toutes les cellules tumorales et
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d’empécher leur multiplication par I'application de radiations. La tumorectomie consiste a retirer la
tumeur ainsi que des marges saines (quantité de tissu sain environnant la tumeur) de facon a conserver
la plus grande partie du sein. La quadrantectomie, elle, intéresse une zone plus large, correspondant
a un quadrant entier du sein, elle est réservée pour des foyers plus étendus. A 'opposé, la chirurgie
non conservatrice, la mastectomie, consiste en |’ablation totale du sein.

Les traitements systémiques utilisés pour traiter les cancers du sein sont la chimiothérapie et
I’'hormonothérapie. La chimiothérapie est un traitement médicamenteux agissant sur les mécanismes
de la division cellulaire de I'ensemble des cellules du corps, permettant ainsi d’atteindre les cellules
cancéreuses quelle que soit leur localisation, méme si elles sont isolées et ne sont pas détectables par
les examens diagnostics. L’hormonothérapie est un traitement qui cherche a empécher I'action
stimulante des hormones féminines sur les cellules cancéreuses. Ce traitement est disponible sous
deux formes, médicamenteuse agissant par voie générale et non médicamenteuse en retirant les
ovaires par une intervention chirurgicale ou en les irradiant.

Les thérapies ciblées utilisées sont sous forme médicamenteuse au nombre de quatre. Le trastuzumab
(Herceptin®) ciblant la protéine HER2 située a la surface des cellules cancéreuses hormonosensibles du
sein et responsable de leur croissance. Le bévacizumab (Avastin®) ciblant le facteur de croissance
endothélial vasculaire, VEGF, protéine circulant dans le sang responsable de la croissance des vaisseaux
sanguins. Ainsi, I'alimentation sanguine propre des tumeurs est bloquée, elles se retrouvent donc
privées d’oxygene et de nutriments, favorisant ainsi le ralentissement de leur croissance. Le
lapatinib (Tyverb®) qui est un inhibiteur des protéines-kinases situées a la surface des cellules
cancéreuses et limitant ainsi la division et le développement de ces derniéres. Et enfin I'évérolimus
(Afinitor®) qui est également un inhibiteur kinases, mais qui lui va plutot se fixer sur celles présentes a
I'intérieur des cellules tumorales et bloquer ainsi les mécanismes de prolifération [16]-[20].

Le choix et I'ordre des traitements sont définis au cas par cas en fonction des caractéristiques de la
maladie. Cependant, la chirurgie est le traitement principal de référence pour la plupart des cancers
du sein. Elle est presque toujours utilisée a un moment ou a un autre du traitement, sauf en cas de
contre-indication [21], [22]. Elle reste le moyen le plus efficace pour guérir un cancer du sein au stade
précoce. La chirurgie conservatrice du sein est néanmoins favorisée lorsque cela est possible et
concerne 60 a 80% des prises en charge [21], [23]. Toutefois, la chirurgie est rarement suffisante a elle
seule et doit souvent étre complétée par d’autres traitements. On parle de traitements néoadjuvants
s’ils sont appliqués avant la chirurgie et de traitements adjuvants s’ils sont administrés a postériori. La
Figure 1.6 montre le schéma thérapeutique suivi lors de la prise en charge a un stade précoce d’un
cancer du sein [21].
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Figure 1.6: Plan thérapeutique général de prise en charge des cancers du sein localisés.

Selon le type de cancer, le risque d’envahissement du réseau lymphatique axillaire est grand du fait de
sa proximité, Figure 1.7. Ce risque est d’autant plus grand dans le cas des formes infiltrantes du cancer.
Ainsi, le recours a une chirurgie axillaire, associée a I'acte de chirurgie principal sur le sein, peut étre
nécessaire.

ganglion sus-claviculaire

clavicule
ganglion infra-claviculaire
(sous-claviculaire)
ganglion axillaire ganglion
mammaire interne

vaisseau
lymphatique

Figure I.7: Ganglions lymphatiques du sein

Aujourd’hui, il existe deux types de chirurgie axillaire : le curage axillaire et la méthode dite du ganglion
sentinelle. Le curage consiste a retirer la totalité de la chalne de ganglions lymphatiques qui irriguent
le sein touché par le cancer afin d’y rechercher d’éventuels foyers secondaires du cancer. Cet acte
invasif étant a I'origine d’effets secondaires lourds (lymphoedémes ou encore syndrome du gros bras),
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la méthode du ganglion sentinelle est privilégiée lorsque cela est possible [23]—-[25]. Cette derniéere
suit la logique suivante : le premier ganglion lymphatique de la chaine ganglionnaire qui assure le
drainage du sein est prélevé et analysé. S'il n’est pas envahi par les cellules tumorales, les autres ne le
seront pas non plus et sont donc laissés en place. Si ce ganglion est envahi, un curage complet est alors
réalisé et une adaptation des traitements adjuvants sera nécessaire. L'ensemble des informations
concernant I’envahissement des ganglions par des cellules cancéreuses est trés important pour le choix
de la stratégie thérapeutique postopératoire. Elles font partie intégrante du bilan d’extension.

a) Carcinome du sein in situ

i Canalaire (CCIS)
La prise en charge repose principalement sur un traitement locorégional, plus particulierement sur une
tumorectomie lorsque cela est possible sans geste chirurgical axillaire et complétée d’une
radiothérapie de la glande mammaire ou du lit tumoral. Lorsque les conditions ne sont pas réunies
pour une chirurgie conservatrice, une mastectomie accompagnée de la technique du ganglion
sentinelle est envisagée [22], [26].

ji. Lobulaire (CLIS)
La prise en charge des CLIS est généralement basée sur une tumorectomie simple sans acte chirurgical
axillaire et est accompagnée d’une radiothérapie de la glande mammaire [27].

b) Carcinome du sein infiltrant non métastatique
La prise en charge d’une forme infiltrante ne prend pas en compte I'origine canalaire, lobulaire ou non
spécifique de cette derniére. Le traitement d’un cancer du sein infiltrant repose principalement sur un
traitement locorégional, tumorectomie ou quadrantectomie, incluant une chirurgie des ganglions et
une radiothérapie du sein et des ganglions lorsque les conditions sont réunies. Lorsque celles-ci ne le
sont pas, une mastectomie incluant une chirurgie des ganglions est envisagée et peut étre complétée
d’une radiothérapie de la paroi thoracique [26], [28].
Selon la présence de facteurs de risque de récidive et la réponse hormonale de la tumeur, les médecins
peuvent prescrire le ou les traitements complémentaires suivants aprés l'acte chirurgical : une
chimiothérapie, une thérapie ciblée ou encore une hormonothérapie. L’objectif est de limiter le risque
de récidive et d’optimiser les chances de guérison.
Par ailleurs, dans certains cas, comme celui d’un cancer inflammatoire ou d’une tumeur trop
volumineuse [lintervention chirurgicale peut étre précédée par une chimiothérapie ou une
hormonothérapie afin de ralentir la progression ou méme réduire la taille de la tumeur, facilitant ainsi
le geste chirurgical.

c) Cancer du sein métastatique
Le traitement principal d’un cancer du sein métastatique est un traitement systémique. Il s’agit de
médicaments de chimiothérapie, éventuellement d’une thérapie ciblée, et/ou d’'une hormonothérapie
lorsque la tumeur est hormonosensible. Dans certaines situations, un traitement locorégional telle une
chirurgie et/ou une radiothérapie de la tumeur ou des métastases est associée au traitement a base
de médicaments [28].

4. Séquelles post traitement chirurgical conservateur du sein
Les séquelles physiques et psychologiques en cas de chirurgie non conservatrice du sein sont connues
et publiées a travers de nombreux articles et études scientifiques, reportages ou encore témoignages
[29]-[35]. Cependant, les séquelles post traitement conservateur du sein, bien que moins connues,
peuvent étre considérables.

a) Séquelles physiques
En plus du geste d’exérese lors d’une chirurgie conservatrice (représentant 60 a 80% des cas), il est
courant que les chirurgiens fassent appel a la chirurgie esthétique dans un second temps pour réduire
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I'impact de leur geste primaire. Il est estimé que 20 a 40% des patientes traitées par chirurgie
conservatrice du sein ont des séquelles physiques et/ou psychologiques [36]—[38]. Plusieurs facteurs
de risque ont été identifiés comme influant de facon péjorative sur le résultat esthétique : étre en
surpoids, avoir un volume mammaire faible ou au contraire important, avoir une tumeur localisée dans
les quadrants inférieurs du sein, avoir un volume tumoral important ou encore le temps en lui-
méme[38]. La radiothérapie et la chimiothérapie augmentent également I'impact esthétique des
cicatrices induites par la chirurgie due notamment a divers phénoménes comme la rétractation
cutanée, la fibrose ou encore une induration locale. Ces séquelles peuvent évoluer en différents degrés
induisant des déformations mineures a majeures du sein : asymétrie mammaire iatrogene sans
déformation (Figure 1.8a), asymétrie accompagnée d’'une déformation du sein (Figure 1.8b, 1.8c) et
enfin déformation majeure induisant une mastectomie ou une reconstruction totale du sein, Figure
1.8d.

Figure 1.8: Exemples de différentes séquelles physiques post chirurgie conservatrice du sein.

b) Séquelles psychologiques

Par conséquent, la chirurgie mammaire conservatrice peut induire une situation psychologique grave,
a la hauteur des patientes subissant une mastectomie, qui souffrent « d'une perte de l'image de soi »
ou méme « d'une rupture narcissique avec la fin de la féminité ou de I'excitation sexuelle » [38], [39],
des mécanismes pouvant amener les femmes dans de profondes situations de souffrance voire de
dépression [36], [39]. Encore tabou il y a quelques années, cet impact est aujourd’hui de plus en plus
reconnu. De nombreux témoignages de patientes sur des sites d’association, ou encore au sein méme
des centres médicaux ainsi que des publications récentes illustrent bien a quel point la prise en charge
actuelle peut étre traumatisante [36], [38]—[44].

5. Les nouvelles technologies au service de la santé
Au cours de ces quinze dernieres années, de nombreuses nouvelles approches thérapeutiques ont été
développées de maniere générale en oncologie. Toujours dans le but ultime de guérison, mais en
améliorant grandement la qualité de vie des patientes au cours du traitement et également une fois
le traitement terminé. Une gamme de techniques mini-invasives a été développée pour offrir une
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équivalence a la chirurgie conservatrice du sein comme la cryothérapie, I'ablation par radiofréquence
ou encore |'ablation par laser.

La cryothérapie consiste a détruire la tumeur par le froid, Figures 1.9. Une incision est réalisée afin
d’introduire une sonde aiguille dans la tumeur. Seule I'extrémité de la sonde est refroidie ( -185°C a
+70°C), plusieurs sondes peuvent étre introduites simultanément afin de traiter des zones plus larges.
La destruction cellulaire occasionnée est le résultat de la rupture membranaire durant les cycles de
congélation successifs. La destruction se produisant uniguement sur la zone centrale de la congélation,
le volume congelé doit dépasser celui de la tumeur afin d’assurer un traitement efficace sur I'ensemble
de la zone ciblée. Le guidage peut étre effectué par IRM ou échographie [45]—[48].

Figure 1.9. (a) Schéma d’une cryothérapie (b) photo réelle d’une cryothérapie.

La radiofréquence (RFA) consiste a détruire la tumeur par la chaleur, Figures 1.10. A I'image de la
cryothérapie, les sondes de RFA sont introduites dans la tumeur par une incision. Les sondes aiguilles
sont alors parcourues par un courant sinusoidal de fréquence compris entre 400 et 500 KHz. Le passage
du courant dans les tissus induit une agitation ionique, provoquant ainsi un échauffement et a terme
une nécrose par coagulation. La destruction irréversible est alors obtenue par les effets de la chaleur
(autour de 95°C) sur la fluidité de la membrane, la structure du noyau, par arrét de la réplication de
I’ADN. Afin d’élargir la zone traitée, les sondes sont équipées d’aiguilles propagatrices de courant
multiples. Il est également possible d’augmenter le nombre d’électrodes et leur taille. Le guidage est
effectué en temps réel par échographie [49]-[53].

Figure 1.10. Schéma d’une thérapie par radiofréquence (b) photo réelle.

La destruction par laser utilise également la chaleur, Figures 1.11. Celle-ci est dégagée par |'énergie de
ce dernier. Le laser est appliqué a travers des aiguilles spéciales sur la tumeur. Le faisceau sort de
quelques millimétres au bout des aiguilles. Le volume détruit peut-étre augmenté en utilisant une
multitude de fibres laser, en augmentant le nombre de points d’application sur la tumeur ou en
répétant le traitement. Le contréle se fait sous mammographie et IRM. Une température de 80 a 100°
est obtenue et appliquée pendant 15 a 20 minutes pour obtenir une destruction tumorale [48], [54].
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Figure I.11. Schéma d’une thérapie par laser (b) photo réelle.

Toutes ces techniques montrent des résultats thérapeutiques prometteurs avec un résultat
cosmétique amélioré et une diminution de la morbidité [55], [56], [47], [45], [57]-[62], [50], [63], [64].
De plus, pour les patientes présentant de nombreuses comorbidités, des traitements moins invasifs
offrent une possibilité de guérison sans passer par des procédures potentiellement mortelles pour
elles [65]. Cependant, ces techniques nécessitent |'insertion percutanée d'une sonde et sont bridées
par le volume tumoral traité (inférieur ou égal a deux centimeétres marges saines comprises), les
tumeurs ciblées doivent alors étre inférieures a quinze millimetres de diametre. Lors de la planification
des traitements, il est également difficile de prévoir le volume qui sera traité. Enfin, pendant le
traitement la visualisation du volume traité est quasi impossible (présence de bulles, formation d’un
glacon initial ne représentant pas nécessairement le volume efficacement traité) [55], [56], [65].

Il existe donc un besoin clinique réel de développer un traitement ablatif véritablement non invasif
combiné avec une définition fiable des marges cibles et tumorales pendant le traitement. Un tel
traitement pourrait étre réalisé sans anesthésie générale et sans cicatrices sur le sein, induisant ainsi
une amélioration nette de la qualité de vie, une diminution forte des séquelles. Ainsi, le temps de
récupération se retrouverait grandement réduit et ces améliorations se traduiraient également par un
bénéfice en matiére de colt au niveau des établissements de santé [66].

. Les ultrasons thérapeutiques

1. Historique

Les ultrasons ont été découverts par Francis Glaton, un savant britannique du XIXe siecle. Les ultrasons
sont des ondes, de méme nature que les ondes sonores, mais dont la gamme de fréquences se situe
entre vingt mille Hertz et plusieurs centaines de Mégahertz. Cette gamme de fréquences est
supérieure a celle audible par I'oreille humaine, Figure 1.12. Paul Langevin invente, lors de la Premiéere
Guerre mondiale, le premier générateur d’ultrasons. Il est alors utilisé pour la fabrication d’un sonar a
vocation militaire. Depuis, les ultrasons ont de nombreuses applications industrielles comme le
nettoyage de pieces par bain d’ultrasons, le contréle non destructif ou encore le repérage d’obstacles
dans I'automobile. La recherche ultrasonore a également évolué dans un tout autre domaine, la
médecine. En effet apres la guerre, deux chercheurs américains, Alfred Lee Lomis et Robert W. Wood,
commencent a s’intéresser a la capacité thermique et destructive de ces ondes pour les traitements
de certaines maladies [67], [68]. La naissance des ultrasons focalisés de haute intensité (High intensity
focused ultrasound, « HIFU ») se produit, en 1942 grace au docteur John G. Lynn avec I'ablation des
tissus cérébraux [69]. Depuis, les ultrasons sont largement utilisés dans le domaine médical dans un
objectif diagnostique (échographie, écho-doppler, élastographie) ou thérapeutique (lithotripsie,
délivrance de médicaments, ultrasons focalisés de haute intensité).
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Figure 1.12: Distribution fréquentielle et principales applications des ultrasons.

2. Création

Les ultrasons sont créés par transformation d’une énergie électrique, apportée par des courants
alternatifs de fréquence supérieure a 20kHz, en une énergie mécanique de méme fréquence.
Contrairement a une onde électromagnétique pouvant se propager dans le vide, les ultrasons
requiérent un support matériel pour se propager. Il existe trois types d’émetteurs ultrasonores : les
émetteurs magnétostrictifs, jouant sur la variation des dimensions d’un corps ferromagnétique placé
dans un champ magnétique variable, les émetteurs électrostrictifs, jouant sur la variation des
dimensions de certaines céramiques placées dans un champ électrique variable et enfin les
générateurs piézoélectriques qui sont ceux utilisés dans le domaine médical.

a) L'effet piézo-électrique

La piézo-électricité est un phénomeéne propre a certains types de cristaux comme la pérovskite, la
tourmaline ou encore le plus connu, le quartz. Lorsque ces corps sont soumis a des pressions, il
apparait naturellement a leur surface des charges électriques, c’est ce que I'on nomme |'effet piézo-
électrique « direct ». A l'inverse, lorsque I'on soumet ces corps & une tension électrique, une
déformation mécanique des cristaux est observée, c’est ce que I'on appelle I'effet piézo-électrique
« inverse ». C'est ce dernier phénomene qui est utilisé pour produire des ultrasons.

Les générateurs piézoélectriques, aussi appelés transducteurs, sont composés de lamelles de quartz
placées entre deux disques électriquement conducteurs (ex: acier), Figure 1.13. Lorsqu’un signal
électrique sinusoidal parcourt les disques, les lamelles se déforment alors a la méme fréquence que
celle de la tension appliquée, produisant ainsi des vibrations mécaniques. Le mouvement a la surface
de I’émetteur est transmis de proche en proche dans le milieu de propagation créant ainsi une onde

mécanique dans ce dernier, Figure 1.13.
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Figure 1.13: Principe de fonctionnement d’un transducteur piézoélectrique et de propagation
d’une onde mécanique dans un milieu.



Ce phénomeéne naturel se produit avec un certain couplage électromécanique, il s’agit de la capacité
de conversion de I'énergie électrique en une action mécanique, ou de l'inverse selon I'effet souhaité.
Ces cristaux naturels possedent un coefficient de couplage faible.

Différents matériaux ont été développés, dans le but de reproduire ce phénomene naturel, ils sont au
nombre de trois. Des polymeéres qui ont |'avantage d’étre souples permettant ainsi un processus de
fabrication facile et une production variée, toutefois leurs coefficients de couplage restent assez
faibles. Des céramiques, forme la plus répandue, elles sont faciles a fabriquer et disposent d’un grand
panel de propriétés obtenues en faisant varier leur composition chimique par exemple, ou d’autres
parametres. Et enfin les composites qui ont I'avantage d’avoir un meilleur couplage électromécanique
et des propriétés mécaniques supérieures aux céramiques conventionnelles.

b) Transducteurs ultrasonores thérapeutiques
Dans le domaine des ultrasons thérapeutiques, de fortes sollicitations mécaniques et thermiques sont
appliquées au transducteur et peuvent provoquer la rupture de certains matériaux, c’est pourquoi la
majorité des transducteurs est aujourd’hui réalisée en composite en raison de leur meilleure résistance
et de leur qualité de couplage électromécanique.

Céramique

Matrice polymere

Figure 1.14: Architecture d'un matériau piezocomposite

Les transducteurs piezocomposites sont formés de barreaux de céramique disposés dans une matrice
polymére, Figure 1.14. La matrice confére une grande modularité a I'ensemble, les barreaux peuvent
également étre modulables par leur taille, leur nombre ou encore leur distribution dans I'espace afin
de minimiser la création de lobes de réseau. L'ensemble permet la réalisation de transducteurs de
géométries complexes qui seraient impossibles de réalisation par l'utilisation des céramiques
conventionnelles. La fréquence de résonance d’un transducteur dépend de son épaisseur et du
matériau qui le compose, comme décrit par I'équation I.1.
F==< aqvecc= Zm Equation 1.1
2.e p

avec F, la fréquence de résonance du transducteur [Hz], e I'épaisseur du transducteur [m], c la vitesse
de propagation du son dans le matériau piézoélectrique [m.s], o la masse volumique de matériau
piézoélectrique [Kg.m?3] et enfin Zu I'impédance acoustique du matériau piézoélectrique. Finalement,
le transducteur dispose alors d’un rendement intrinseque traduisant sa capacité a transformer
I’énergie électrique d’excitation en une énergie acoustique.

3. Propagation ultrasonore
L'onde ultrasonore est une variation de pression qui se propage dans un milieu considéré, I'énergie
mécanique est transférée entre les différentes molécules du milieu propagateur. La pression
acoustique se propage alors comme une onde, a une célérité qui dépend uniquement de la nature du
milieu traversé, de sa capacité a transmettre plus ou moins vite les ultrasons. La vitesse de propagation
des ultrasons dans le milieu ainsi que sa masse volumique sont traduites par I'impédance acoustique
de ce dernier, Equation 1.2. L'onde acoustique est formée des composantes longitudinales c
(mouvements des particules dans la direction de propagation) et transversales c; (mouvements des
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particules perpendiculaires a |a direction de propagation) (Equations 1.3) et est entre autres également
définie par sa longueur d’onde.

Z = p.c Equation I.2

¢ = /7]+2P‘/p orn > u doncc = /n/p et ¢, = /‘u/p Equations 1.3

avec Z I'impédance acoustique du milieu [Kg.m™2.5?], o la masse volumique de ce dernier [Kg.m?3], cla
célérité des ultrasons au sein de ce dernier [m.s], n le module d’élasticité longitudinale [Pa], u le
module d’élasticité transversale [Pa]. Dans les tissus biologiques n~10° Pa et p~10?3a 10° Pa. En
échographie et dans le domaine des HIFU seule la composante longitudinale est prise en compte en
premiere approximation. Les méthodes d’'imagerie par ondes de cisaillement sont en revanche basées
sur la propagation selon un mode transversal [70], [71].

Lorsqu’une onde acoustique rencontre une interface dite spéculaire, dont les dimensions sont
nettement supérieures a la longueur d’onde de cette derniere, comme, par exemple, la pénétration
dans un organe, les relations de Snell-Descartes (Equations 1.4) s’appliquent. A I'interface, une partie
de I'onde est transmise d’un milieu a I'autre, alors que I'autre est réfléchie. Si I'incidence de 'onde
acoustique n’est pas normale a l'interface, alors I'angle du faisceau réfléchi ©r est égale a I'angle
d’incidence 6i de I'onde acoustique, tandis que la transmission dans le second milieu est réalisée avec
un angle B¢, Figure 1.15. Le phénomene a l'origine de la différence entre I'ange d’incidence 6i et I'angle
transmission 6t est la réfraction. La réfraction est la déviation d’un faisceau d’incidence oblique lors
du passage dans un milieu d'impédance acoustique différente.

Figure 1.15: Phénomene de réflexion, réfraction et de transmission.

Les proportions des composantes réfléchies et transmises, ainsi que les angles définissant leurs
trajectoires sont fonction de la différence d’'impédance acoustique entre les deux milieux et découlent
également des relations de Snell-Descartes, Equations 1.4.

C2/ .
c, =sinbty _ _
1 /Sln Oi Ar = AR et A=A T Equations 1.4

_(Zl—zzf/ L
k= (Z1 + 2,)? r=1-k

avec c¢; et ¢, les célérités de 'onde dans les milieux 1 et 2 respectivement [m.s], Z; et Z; les
impédances acoustiques des milieux 1 et 2 respectivement [Kg.m2.57], R le coefficient de réflexion (si
©i=90°), T le coefficient de transmission (si 8i=90°) et enfin Ar, Ai et At les amplitudes des ondes
réfléchies, transmises et incidentes respectivement [Pa].
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Ce phénomene de réflexion et de transmission se produit a chaque interface, tout au long du trajet de
I'onde ultrasonore. La proportion d’onde réfléchie est d’autant plus importante que la différence
d’impédance acoustique entre les milieux I'est. Ainsi, en connaissance des impédances acoustiques
des milieux il est possible de prédire la proportion d’onde transmise. Par exemple, le pourcentage de
réflexion acoustique est de I'ordre de 5% sur une interface entre de I’eau et des tissus biologiques, de
I'ordre de 10% sur une interface entre des tissus graisseux et musculaires, la réflexion étant quasi
totale (de I'ordre de 99%) au niveau d’une interface entre les tissus biologiques et I'air.

Ces propriétés sont également utilisées dans la fabrication des dispositifs médicaux ultrasonore. Lors
de la vibration du matériau piézoélectrique, le transducteur émet des ondes de maniere symétrique,
Figure 1.13. Dans le dessein d’obtenir une émission monodirectionnelle, un milieu dit « backing »
possédant une impédance acoustique tres différente du transducteur est placé a I'arriere de celui-ci.
Ainsi, les ondes se propageant vers le boitier du dispositif sont entierement réfléchies, permettant
ainsi de diriger I'onde uniquement dans la direction souhaitée et donc de renforcer I'onde émise. Les
sondes de thérapies sont aujourd’hui équipées soit d’'un « backing » air, dans cette configuration une
couche d’air joue le role du réflecteur. Soit d’un « backing » solide, dans ce cas une couche de résine
dont I'impédance est également trés différente du transducteur est moulée a I'arriere du transducteur
et joue le role de réflecteur, Figures 1.16. L’avantage du « backing » solide étant d’augmenter la solidité
du transducteur, au prix d’'une mise en ceuvre plus difficile et d’'un coefficient de réflexion
généralement inférieur a celui proposé par un backing air.
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Figure 1.16: Schéma de principe d’une sonde équipée d’un “backing” air (a) et d’une sonde équipée d’un backing solide (b).

A I'avant du transducteur se trouve généralement une lame dite « quart d’onde », par son épaisseur
et son impédance, elle permet d’optimiser le transfert d’énergie acoustique depuis un milieu solide (le
transducteur) vers un milieu « liquide » (le tissu biologique). De plus, une enveloppe remplie d’eau est
fixée a la face avant du transducteur, celle-ci a pour role d’assurer le couplage acoustique entre le
transducteur et le milieu de propagation, assurant ainsi une meilleure transmission. D’autre part, du
fait de son rendement imparfait, le transducteur s’échauffe lors des insonifications*, I'eau contenue
dans I'enveloppe est donc souvent réfrigérée et circule en circuit fermé grace a une pompe
péristaltique dans le but de refroidir la face avant du transducteur. Dans le cas du « backing » solide, il
est également possible de faire passer le circuit hydraulique en contact de la résine afin de refroidir
par diffusion thermique la face arriére du transducteur.

4. Interactions d’une onde ultrasonore avec tissus biologiques

a) Phénoménes mécaniques
Des gaz dissous sont naturellement présents dans I'ensemble des tissus biologiques. Le passage d’'une
onde ultrasonore dans le tissu induit localement des variations de pression pouvant former des
microbulles de gaz. Ces bulles se contractent lors des phases de pression positive et inversement se
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dilatent lors des phases de pression négative. Au-dela d’un seuil, un phénomene d’oscillation est
déclenché, lors duquel les bulles croissent par diffusion rectifiée [72] il s’agit du principe de cavitation.
La température, la viscosité du milieu, le niveau de pression acoustique, la fréquence de I'onde mais
aussi d’autres parametres influent sur la valeur de ce seuil. Le phénomeéne de cavitation présente deux
régimes : stable et inertiel, Figure 1.17. Une oscillation continue, réguliére et durable autour d'un
diametre moyen de bulle est caractéristique du phénomene de cavitation stable [73]. Les bulles de
cavitation oscillent alors a une fréquence de résonance donnée par |'équation 1.5 ainsi qu’aux
fréquences harmoniques :
f= ﬁ 371/ (Po + }22—:) Equation 1.5

avec f lafréquence de résonance des bulles de cavitation [Hz], R, le rayon des bulles [m], y le rapport
des chaleurs spécifiques du gaz, Py la pression hydrostatique [Pa], o la tension de surface [N.m™] et o
la masse volumique du milieu [kg.m?3]. Si la fréquence de I'onde augmente, le rayon des bulles
impliquées dans la cavitation stable diminue [74]. Le phénomeéne de cavitation inertielle, quant a lui,
apparait lorsque le champ de pression est suffisamment intense dans le milieu (>700 W.cm2.MHz?)
[75]. Les bulles croissent, jusqu’a ce que la tension de surface ne puisse plus contenir le gaz présent
dans les bulles qui implosent alors violemment en s’effondrant sur elles-mémes, en générant souvent
une multitude de petites bulles susceptibles d’osciller a nouveau. Lors de I'implosion, la pression au
centre de la bulle ayant implosé peut atteindre 20 000 a 30 000 bars [76]. Les nouvelles bulles créées
lors de I'implosion autoalimentent alors le phénomeéne de cavitation qui s’amplifie a mesure que le
nombre de bulles augmente. Les effets de la cavitation inertielle sur les tissus biologiques induisent
généralement des fragmentations cellulaires et la formation de radicaux libres chimiquement actifs
qui contribuent a augmenter les dommages cellulaires.
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Figure 1.17: Principe des phénoménes de cavitation

b) Phénomenes thermiques
Dans un milieu hétérogene, tel que le corps humain, trois mécanismes distincts sont responsables de
I’atténuation globale du faisceau ultrasonore : I’absorption, le phénoméne de réflexion / transmission
et enfin la diffusion. Du fait de ces phénomenes, 'amplitude ultrasonore est atténuée de maniére



exponentielle en fonction de la distance parcourue dans les tissus. En négligeant les effets non
linéaires, I'amplitude de pression pour une onde plane s’écrit :

P(z) = Py.e™%F7 Equation 1.6

avec P(z) I'amplitude de pression a la profondeur z [Pa], z la profondeur du point ou I'on souhaite
connaitre I'amplitude [m], Po I'amplitude initiale de la pression [Pa], F la fréquence [MHz] et enfin o le
coefficient d’atténuation [Np.m1.MHz1].

L’atténuation liée aux phénomenes de réflexion et de transmission se produit a chaque interface entre
deux milieux d’'impédances différentes comme expliqué dans le paragraphe Il.2. L'atténuation par
diffusion se présente lorsque la taille d’un objet est petite par rapport a la longueur d’onde A. L’énergie
de I'onde ultrasonore est alors diffusée avec réémission dans toutes les directions de I'espace ou selon
certaines directions privilégiées pour des objets de tailles voisines a la longueur d’onde. Lors de la
propagation de I'onde ultrasonore, une partie de I'énergie ultrasonore est également absorbée par le
milieu, il s’agit du phénomene d’absorption. L'énergie acoustique absorbée est alors transformée en
chaleur. Dans les milieux biologiques ce phénoméne est prédominant, 60 a 80% de I'onde incidente
est absorbée, ainsi le coefficient d’atténuation o est parfois supposé comme étant égal a I'absorption
«a», o=a [77].

En supposant que I'atténuation de I'onde se réduise a I'absorption, alors toute I'énergie acoustique
perdue est transmise au tissu sous forme de chaleur. Par conséquent, la quantité de chaleur déposée
dans le tissu biologique est égale a la perte d’intensité de I'onde ultrasonore, comme suit :

Q=2.al(z) avec I(z) = PZ(Z)/(ZlZ) Equation 1.7

avec Q la chaleur déposée dans le tissu biologique [W.m™3], o le coefficient d’absorption [Np.m™], /(z)
I'intensité de I'onde ultrasonore [W.m?], P(z) la pression au point z [Pa] et enfin Z I'impédance
acoustique du milieu [Kg.m2.s2].

Lorsqu’une onde ultrasonore traverse un tissu biologique, la température en un point résulte d’un
équilibre entre I'apport de chaleur généré par le phénomene d’absorption Q et la dissipation de
chaleur par conduction thermique. In vivo, 'augmentation de température est également limitée par
la perfusion (vascularisation) des tissus, éliminant la chaleur par effet de convection thermique.
L’équilibre de ces phénomeénes est décrit par I'équation de transfert de la chaleur, BHTE (Bio Heat
Transfert Equation), elle permet d’estimer I’évolution de la température locale du tissu, Equation 1.8.

, aT
Q+ kV*T —wee (T —T,) = ey

Equation 1.8

Chaleur Conduction . Variation
. . L Perfusion s .
déposée  thermique d’énergie

avec k la conductivité thermique du tissu biologique [W.m™.°C?], T la température [°C], «x le taux de
perfusion sanguine local [kg.m.s!], ¢, la chaleur spécifique du sang [°C], »la masse volumique du
tissu [kg.m3] et enfin c:la chaleur spécifique du tissu biologique [J.kg*.C-].

Cependant, la destruction cellulaire ne se résume pas a I'augmentation du niveau de température mais
également a la durée d’exposition a cette température [78]. Un tissu peut étre considéré comme
détruit lorsqu’il est porté a une température de quarante-trois degrés pendant quatre heures, c’est ce
gu’ont démontré expérimentalement Saparato et Dewey en 1984. Si la température atteinte dans le
tissu est supérieure, le temps d’exposition nécessaire pour une destruction irréversible est alors réduit.
Sapareto et Dewey ont ainsi observé qu’un tissu chauffé a une température de 43°C pendant un temps
de 14400 secondes subit les mémes dommages biologiques qu’un tissu chauffé a 44°C pendant un
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temps deux fois plus court. De plus, pour chaque degré supplémentaire, le temps nécessaire pour
obtenir le méme effet est divisé par 2. Cette observation n’est vraie que pour des températures
supérieures ou égales a 43°C. En dessous, le rapport temporel nécessaire est multiplié par 4. Tout effet
biologique obtenu sur des tissus exposés a une température T quelconque pendant un temps At
guelconque peut ainsi étre rapporté au temps équivalent ts3 qu’il aurait fallu pour obtenir le méme
effet a une température T = 43°C. Cette notion de temps équivalent a 43°C (ts3) est décrite par
I’Equation 1.9 et permet d’estimer les dommages qui seront produits lors d’un traitement produisant
une augmentation de température :
ty3 = ZZZ;M R43-TOAt Equation 1.9

avec ts3 le temps équivalant a 43°C [s], T: la température a l'instant t [°C], At le pas de temps [s] et R
la constante iso-dose (R=0si T: < 37°C, R=0,25 si 37°C<T; < 43°C et R=0,5 si T:>43°C).

La valeur de t4; généralement admise comme étant létale pour les tissus biologiques, et en particulier
le foie, est de 14400 secondes [79], [80]. Toutefois de nombreuses études, en particulier dans le
domaine de I'hyperthermie, ont montré que selon les tissus biologiques et les espéces considérées les
valeurs de ts3 nécessaires a la destruction tissulaire pouvaient varier de plusieurs ordres de grandeur
[81]. La détermination d’un seuil prédictif des dommages induits reste donc encore a trouver selon les
espéeces, les tissus et les conditions de traitement (in vivo ou in vitro). Cette équation du temps
équivalent a 43°C peut également étre représentée graphiqguement comme indiqué sur la Figure 1.18.
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Figure 1.18 : Catégorisation des dommages dans les tissus biologiques en fonction de la température appliquée et
la durée d’exposition

Entre la zone dite « sans dommage » ou les températures atteintes dans les tissus et le temps
d’exposition sont insuffisants pour entrainer des dommages et la zone dite « dommage irréversible »
ou I'exposition ultrasonore provoque une destruction irréversible des cellules, il existe une zone
frontiere dite d’hyperthermie. En 1992, les travaux d’Hynynen ont montré, au sein de la zone
d’hyperthermie, une sensibilité accrue a la chaleur des tissus malins par rapport aux tissus sains [82].
Les travaux sur I’hyperthermie appliquée aux tissus cancéreux ont été trés nombreux, en particulier
dans les années 80, en raison de la possibilité d’obtenir une destruction ciblée des cellules cancéreuses.
Cependant, dans la pratique la difficulté réside dans I'application d’une température de traitement
stable et homogéne sur I'ensemble du tissu ciblé et sur la durée du traitement.

5. Ultrasons focalisés de haute intensité
Le principe des ultrasons focalisés de haute intensité ou HIFU est de focaliser les ondes ultrasonores
en un point donné dans les tissus biologiques. En ce point, I'énergie ultrasonore est absorbée par les
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tissus biologiques provoquant ainsi de maniére tres localisée une augmentation intense de
température (>70°C) en seulement quelques secondes [83]. L’effet de focalisation confere une grande
innocuité a la technique en épargnant les tissus environnants [84]. Ainsi il est possible de traiter une
tumeur cible a distance en épargnant les tissus intermédiaires, situés entre le transducteur et la cible
du traitement. L'intérét principal des HIFU est de pouvoir réaliser des traitements de maniéere
totalement non-invasive, c’est-a-dire sans ponction, ni incision. Les HIFU présentent également les
avantages d’étre un procédé non ionisant, d’étre efficace le plus souvent en une application et de
pouvoir étre proposé en cas d’échec de la radiothérapie ou d’une autre technique [85].

a) Focalisation naturelle

Une source provenant d’un transducteur plan et contenant suffisamment de longueurs d’onde est
directive sur le plan angulaire (Figure 1.19a), cela est toutefois loin d’étre suffisant en thérapie par
HIFU. En effet, cette technique cherche a concentrer le faisceau ultrasonore en une zone, la zone
focale, permettant ainsi un dépo6t d’énergie localisé a distance de I’émetteur. Pour concentrer |'énergie
en un point, il est nécessaire que les ultrasons soient en phase en ce dernier. C'est dans ce but qu’au
cours des années 50, les transducteurs sphériques mono-éléments ont vu le jour. La géométrie
sphérique de ces derniers concentre naturellement les faisceaux ultrasonores au centre de la sphere
qui constitue le transducteur, Figure 1.19b. Il s’agit du phénoméne de focalisation naturelle, consistant
a utiliser une surface émettrice de géométrie particuliére, permettant a elle seule, naturellement, une
concentration du faisceau ultrasonore.
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Figure 1.19. (a) Représente I’émission d’un transducteur plan mono-élément. (b) Représente I'émission d’un
transducteur sphérique mono-élément.

Du fait de la diffraction, la zone focale d’une portion de sphere, constituant le transducteur, n’est pas
un point, mais une ellipse, Figure 1.19b. Les dimensions théoriques de la zone focale sont données par
les Equations 1.10 [86]:

a="7.A (RC/D)Z etbh = A.RC/D Equations 1.10

avec D le diamétre du transducteur [m], Rc le rayon de courbure du transducteur [m] et ./ la longueur
d’onde [m] de I'onde émise.

La zone détruite, correspondant a la zone focale, est décrite par le terme de lésion et plus
particulierement de Iésion élémentaire. Les dimensions de cette |ésion dépendent des caractéristiques
du transducteur, mais sont généralement de dimension relativement faible, de I'ordre de a=8 a 15mm
etb=1a3mm, (Figurel.19b) par rapport a la zone cible a traiter. La focale d’un transducteur sphérique
mono-élément étant fixe, il n’est pas possible de la modifier pour traiter I'ensemble de la zone cible
sans avoir recours a un déplacement mécanique du transducteur. Pour parvenir a traiter 'ensemble
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du volume cible, comprenant la tumeur et les marges saines (tissu sain environnant la tumeur). Il est
alors nécessaire de répéter les expositions un grand nombre de fois en déplagant millimétriquement
le dispositif entre chaque insonification afin de placer les |ésions élémentaires cOtes a cotes, Figure
1.20a. Ainsi, en juxtaposant des centaines de lésions élémentaires, il n’y a, en principe, pas de limite de
taille ni de forme du volume a traiter, Figure 1.20b.
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Figure 1.20. (a) Schéma de principe de déplacement d’un transducteur sphérique mono-élément afin de juxtaposer des
Iésions élémentaires. (b) Schéma d’un traitement dans un tissu biologique contenant une tumeur par juxtaposition de
lésions élémentaires.
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b) Focalisation électronique

Les avancées dans le domaine de la fabrication des transducteurs ont ensuite permis de créer des
surfaces émettrices composées de dizaines ou centaines de petits émetteurs comme pour les barrettes
échographiques. Le transducteur est alors composé de petits éléments indépendants auxquels il est
possible d’appliquer une amplitude et une phase de signal. Il est alors possible de définir la zone de
focalisation de maniére électronique en appliquant les phases adéquates sur les signaux, dans la limite
du champ émis par les différents émetteurs. Par exemple, la Figure 1.21 montre qu’il est ainsi possible
de focaliser les ultrasons a partir d’un transducteur plan multiéléments.
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Figure 1.21. Principe de la focalisation électronique. En appliquant les retards appropriés sur des émetteurs alignés
sur un transducteur plan il est possible de focaliser I'onde produite comme avec un transducteur de géométrie
sphérique.




Dans cette configuration, chaque émetteur piézoélectrique peut étre piloté de maniere indépendante
et recoit son propre signal électrique sinusoidal. La commande d’émission est retardée
électroniquement par un jeu de retards symétriques selon une loi donnant une géométrie sphérique
au faisceau. Celui-ci viendra alors naturellement converger vers la zone focale, Figure 21. Il existe
également une autre maniére de visualiser ce principe : la méthode dite du transducteur virtuel. Cette
derniere consiste a imaginer un transducteur virtuel ayant la géométrie idéale pour créer la zone focale
souhaitée et a calculer les retards entre ce dernier et le transducteur réel, dit physique. Le résultat est
le méme, Figure 1.21.

Il devient alors également possible de changer la distance focale en appliquant le jeu de retards
adéquats, sans avoir a déplacer mécaniquement le transducteur, Figures 1.22. Ce principe, aussi appelé
focalisation dynamique, est applicable a n‘importe quelle géométrie de transducteur. Lorsque le méme
signal sinusoidal est envoyé a I'ensemble des émetteurs, la focalisation obtenue est similaire a celle
obtenue en focalisation naturelle, avec un transducteur mono-élément, Figure 1.22a. Une découpe
annulaire d’un transducteur sphérique permet alors de déplacer la zone focale le long de I'axe
acoustique, Figure 1.22b. Si une découpe radiale est appliquée en plus de la découpe annulaire il est
alors également possible de déplacer latéralement la zone focale, Figure 1.22c.
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Figure 1.22. (a) Focalisation naturelle, tous les éléments sont activés en phase. (b) Focalisation électronique avec un
transducteur sphérique découpé en anneaux concentriques. La zone focale peut étre déplacée le long de I'axe acoustique. (c)
Si le transducteur sphérique est découpé en anneaux concentriques eux-mémes divisés en multiples secteurs radiaux, il est
alors possible de déplacer la zone focale le long de I’axe acoustique mais également latéralement.

Les matériaux piézo-composites, largement utilisés dans le domaine des ultrasons thérapeutiques,
permettent la réalisation de telles découpes sur des formes complexes de transducteur permettant
ainsi d’associer une focalisation naturelle définie a la liberté de la focalisation électronique.
Finalement, la zone possible de dépot d’énergie sous focalisation électronique est dictée par la forme
et la taille des émetteurs du transducteur. Plus les émetteurs sont nombreux et petits, plus la
focalisation électronique sera précise et possible dans une région étendue de I'espace. Toutefois, plus
les émetteurs sont nombreux, plus la complexité, de fabrication du transducteur et de I'électronique
de ce dernier est accrue. De plus, il existe également une limite sur les niveaux de puissance pouvant
étre appliqués par unité de surface, ce qui implique un compromis supplémentaire sur la taille de

I’élément en fonction des puissances acoustiques nécessaires aux traitements. Les améliorations dans
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le domaine des matériaux et de I'électronique font qu’il sera a terme possible de créer des
transducteurs avec des éléments plus petits que la longueur d’onde et acceptant des niveaux de
puissance élevés. |l sera alors possible de produire n‘importe quel motif de focalisation, quelle que soit
laforme de la surface émettrice. Pour I'instant, la taille des éléments reste une limite sur les possibilités
de focalisation électronique. L'ensemble des dispositifs HIFU existant et dédiés a des traitements
volumineux impliquent 'utilisation d’un systeme robotisé, leur permettant ainsi d’allier la focalisation
électronique a des déplacements mécaniques précis du dispositif. Cependant, les temps de traitement
restent proportionnels au nombre de lésions et de déplacements nécessaires.

c) Technologies d’'imagerie pour le suivi des traitements
Toute procédure thérapeutique nécessite un suivi d’'imagerie afin de pouvoir visualiser la zone cible,
suivre le traitement en temps réel et de pouvoir s’assurer de la bonne application de celui-ci. Pour les
HIFU, il coexiste deux technologies d’imagerie: I'imagerie par résonance magnétique (IRM) et
I'imagerie ultrasonore (échographie et élastographie).
L'IRM offre une trés bonne visualisation anatomique en 3D avec une résolution de quelques centaines
de micrometres. Il est ainsi possible pour certaines pathologies de déterminer 'emplacement de la
tumeur et sa relation avec les tissus environnants. L’avantage principal pour les traitements HIFU, est
la possibilité de réaliser des cartographies de température. Il est ainsi possible tout au long du
traitement d’observer les modifications thermiques et de s’assurer de la qualité du ciblage. De plus,
I'injection d’un produit de contraste permet d’identifier la zone qui a été dévascularisée par les HIFU
et donc de la qualité du traitement. Toutefois, I'imagerie IRM souffre d’une cadence d’acquisition assez
faible qui conduit a des compromis sur la résolution des images et le volume d’acquisition pour obtenir
des cadences de I'ordre d’'une image par seconde. De plus, le mouvement de la zone cible (déformation
due a la respiration par exemple) demande des corrections ou des recalages qui ralentissent également
la cadence d’image. De plus, tous les patients ne peuvent pas accéder a I'imagerie IRM (porteurs de
pacemaker, personnes obeéses, ...). Enfin, la disponibilité et le colt de cette procédure se révelent
également étre un frein pour une utilisation en routine clinique dans de nombreux pays [87], [88].
L'imagerie ultrasonore permet, quant a elle des cadences d’images rapides, voire ultra-rapides (20 a
1000 images par seconde selon les techniques) avec une résolution d’'une centaine de micrometres
selon la fréquence utilisée. La résolution des images échographique est cependant limitée par la
profondeur de I'image. De plus, il n’existe pas a ce jour de méthode permettant une mesure fiable de
température durant les traitements HIFU. De méme l'identification de la zone traitée est souvent
difficile. Le plus souvent, une zone hyperéchogene apparait sur les images en raison de I'ébullition
produite, mais ne permet de définir précisément les contours de la zone traitée. L'injection d’agent de
contraste est toutefois possible pour visualiser la zone coagulée et a montré de bons résultats, tout
comme les techniques d’élastographie. Enfin, le faible co(t et la disponibilité de cette technologie se
réveélent également étre de véritables atouts [87], [88].
Il n"existe donc pas de méthode parfaite pour guider les traitements HIFU. Dans la pratique clinique,
la méthode apparaissant comme la plus pertinente selon I'application est utilisée. Par exemple, lors
des traitements des tremblements essentiels le niveau de précision requis est tel que I'IRM s’impose
pour étre certain de la zone qui sera chauffée, d’autant qu’une seule exposition ultrasonore est
nécessaire [89], [90]. Pour les traitements des cancers de prostate, le guidage est fait par fusion d’'IRM
(permettant de visualiser la tumeur) [91] et d’échographie (permettant de planifier le traitement et de
voir la zone traitée par injection d’agent de contraste) [92]. Pour le traitement des tumeurs hépatiques,
I'intégralité des traitements est guidée par échographie.



d) Etat de I'art de la technologie

Bien que les ultrasons focalisés soient aux premiers stades de développement et d’adoption par le
corps médical, ils ont le potentiel de transformer la prise en charge de nombreuses pathologies
lourdes. La compétition internationale dans le domaine des HIFU est déja féroce, le rythme de la
recherche et du développement, des publications, mais aussi des traitements des patients et du
nombre d’industriels ayant tous augmentés considérablement au cours des dernieres années.
Certaines applications de la technologie sont maintenant utilisées en clinique a travers le monde
(hypertension, nodules thyroidiens, métastases et tumeurs hépatiques, dyskinésie de la maladie de
Parkinson, fibroadénomes et tumeurs du sein, tumeurs du rein, ... [93]). Certaines applications sont
méme approuvées par la FDA (Food and Drug Administration, administration américaine de la santé)
comme par exemple le traitement du cancer de la prostate, des métastases osseuses, des
tremblements essentiels, des fibromes utérins ou encore des tremblements dominants de la maladie
de Parkinson [93]. Parmi ces applications certaines, comme, par exemple, le traitement des
tremblements essentiels ou des métastases osseuses, sont remboursés par le systtme de santé
américain. D’autres utilisations sont encore en cours de recherche, avec des opportunités pour les
patients de participer a des essais cliniques dans les principales institutions de la recherche médicale
du monde. Et encore plus d’applications en sont aux premiers stades de la recherche technique. Au
total cette technologie concerne aujourd’hui plus de 125 applications médicales dans le monde [93].

6. Application des HIFU au traitement des cancers du sein
L'utilisation des HIFU pour le traitement des tumeurs du sein n’est pas une idée nouvelle et certains
résultats cliniques ont déja été rapportés [66], [88], [94]—-[100]. Différents dispositifs sont aujourd’hui
utilisés en recherche pour traiter les cancers du sein par HIFU. Les dispositifs pour lesquels le nombre
de patients inclus sont les plus importants sont le Sonalleve de la société Phillips [101], [102] et le JC
de la société HAIFU [103], [104], Figures 1.23.

Figure 1.23. (a) Dispositif Sonalleve de la société Philips pour lequel le traitement est guidé par IRM. (b) Dispositif JC de la
société HAIFU pour lequel le traitement est guidé par imagerie ultrasonore.

Comme évoqué en début de chapitre la prise en charge des cancers du sein est aujourd’hui tres
codifiée [16], [21] et présente un taux de succes fort, notamment pour de petites tumeurs prises en
charge précocement pour lesquelles la survie nette a 5 ans est estimée autour de 90% [105]-[108].
Une technique telle que les HIFU est séduisante de par ses avantages, notamment le fait d’étre un
traitement non-invasif, mais dans un contexte ou il est particulierement long et difficile de démontrer
son efficacité. De plus, les premiers résultats cliniques décrivent des durées de traitement qui ne
positionne pas la technique favorablement par rapport a la chirurgie. Par exemple, les résultats de
Knuttel et al. décrivent un temps de procédure total de pres de 2h30 pour traiter une tumeur de deux
centimetres de diameétre par HIFU [96]. Ce temps s’explique d’une part en raison de la nécessité de
juxtaposer en moyenne 25 Iésions élémentaires sous guidage IRM, impliquant un temps
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d’insonification de 1h30 [96]. D’autre part, la mise en place de la procédure, les temps d’acquisition
IRM et I'ensemble des validations apres chaque déplacement jouent également sur le temps total de
la procédure [96], [109]. Dans un contexte clinique ordinaire, ce type de tumeur est généralement pris
en charge avec une chirurgie conservatrice et d’'une durée d’environ trente minutes [110].

Plus important encore les taux de succes rapportés dans les différentes études varient entre 20 et
100% selon le systeme utilisé, la technique utilisée pour le guidage, le protocole d’ablation, I'inclusion
des patientes ou encore probablement par I'hétérogénéité du tissu mammaire [94]-[96], [98], [110].
Il est donc pour l'instant difficilement concevable que les HIFU puissent concurrencer une résection
chirurgicale sans une plus grande reproductibilité des traitements, une efficacité proche de 100% et
des temps de traitements au moins équivalents.

Pour toutes ces raisons, il y a toujours une place pour des recherches de rupture dans le
développement de nouvelles modalités de traitement. Les HIFU ont le potentiel pour effectuer des
traitements efficaces en améliorant les résultats esthétiques par I'absence de cicatrices sur le sein,
permettant ainsi de réduire les séquelles physiques et psychologiques. Les HIFU offrent la possibilité
de mettre en place une thérapie completement non invasive, évitant ainsi les complications
potentielles associées a I'anesthésie générale et a la chirurgie. De plus, une administration plus précoce
des thérapies systémiques est possible puisque les temps de récupération post-HIFU sont courts [111].
Enfin, pour le traitement de petites tumeurs peu agressives, les échantillons récupérés lors des
biopsies pourraient suffire pour définir les traitements adjuvants nécessaires, ce qui pourrait
positionner les HIFU de maniére convaincante pour un traitement sans analyse anatomopathologique
de la tumeur traitée.

[1l.  Transducteur HIFU torique croisé

Au sein du LabTAU (Laboratory of Therapeutic Applications of Ultrasound), une nouvelle génération
de sondes HIFU a été développée dans le but de réduire les temps de traitement lourd et de ne plus
étre dépendant des déplacements mécaniques robotisés. Ces transducteurs sont basés sur une
géométrie torique croisée. Les premiers transducteurs développés avaient pour application le
traitement des métastases hépatiques de maniere peropératoire. Au cours de la laparotomie,
pratiquée par le chirurgien pour intervenir sur certaines parties du foie, la sonde était directement
apposée au contact du foie pour traiter des métastases.

1. Géométrie torique croisée
Une sphere est une surface formée par la révolution d’un cercle de rayon R autour d’un axe, Figure
I.24a. Un tore est une surface également formée par la révolution d’un cercle de rayon R. autour d’un
axe, mais contrairement a une sphere le centre du cercle est situé a une distance d de I'axe de
révolution, Figure 1.24b et 24c. Lorsque cette distance d est supérieure a R. la surface créée est un
tore ouvert, c’est-a-dire avec une ouverture au centre, Figure 1.24b. Si |a distance d est inférieure a R,,
il s’agit alors d’un tore croisé, Figure 1.24c.
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Figure 1.24. (a) formation d’une sphére par rotation d’un cercle dont le centre est sur I’axe de révolution, (b) formation d’un
tore ouvert par rotation d’un cercle dont le centre est a une distance d>R. de I'axe de révolution, (c) formation d’un tore
croisé par rotation d’un cercle dont le centre est a une distance d<R. de I'axe de révolution .

Un tore peut finalement étre défini par les équations suivantes :

x(u,v) = (d + Rc.cos(v)). cos(u)

. 2
y(,v) = (@ +Re.cos).sinw) (¢ - XT+72)" + 22 = Re?
z(u, v) = Rc.sin(v)
Equations I.11. Equations paramétriques avec u et v Equation 1.12. Equation d’un tore en coordonnées
appartenant a I'intervalle [0,27]. cartésiennes.

Un tore croisé est composé de deux enveloppes : une externe (Figure 1.25a) et une interne (Figure
1.25b). La géométrie du transducteur développé (Figures 1.25d&e) est basée sur I'enveloppe interne
d’un tore croisé, plus particulierement sur une portion de I'enveloppe interne, Figure 1.25c.
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Figure 1.25. (a) Surface torique croisée contenant une enveloppe interne et externe. (b) Enveloppe interne seule d’un tore
croisé. (c) Portion de I’enveloppe interne d’un tore croisée utilisée pour former le transducteur. (d) et (e) Représentation de la
forme du transducteur basé sur une enveloppe interne d’un tore croisé.

2. Focalisation torique

Un tore croisé ne posséde pas un rayon de courbure comme une sphére, mais deux. La surface d’un
tore croisé est composée d’une part, d’'une multitude de cercles paralléles aux plans ZX et ZY.
L'ensemble de ses composantes focalise sur leur centre propre, formant ainsi un anneau de
focalisation de rayon d, Figure 1.26a. D’autre part, la surface d’un tore croisé est également composée
d’une multitude de cercles dits horizontaux, qui sont paralléles au plan XY, formant ainsi un second
rayon de courbure. Ces composantes focalisent tous en un point situé au centre du volume, Figure
1.26b. Alors qu’une sphére focalise en un point unique, un tore croisé permet une double focalisation
simultanée au niveau du plan focal (Z=Rc) : ponctuelle et annulaire.

~
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Figure 1.26 (a) Focalisation annulaire et (b) focalisation ponctuelle, les deux au niveau du plan focal du tore.

Enfin, la nature croisée du tore induit un croisement des faisceaux ultrasonores situé entre le plan focal
et le transducteur, Figure 1.27. Ce croisement donne naissance a une troisieme zone focale, nommée
« zone de recouvrement ».
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Figure 1.27 : Schéma géométrique des zones focales d’un transducteur torique en 2D dans le plan ZX, par révolution ce
schéma est identique dans le plan ZY.

3. Etat de I’art de la technologie

a) Sonde de traitement

C'est basé sur ce principe qu’a été développée la sonde MFOCUS 3 dédiée aux traitements des
métastases hépatiques sans nécessiter de déplacements mécaniques. La surface émettrice de cette
sonde provient, comme expliquée dans le paragraphe Ill.1, d’une portion de I'enveloppe interne d’un
tore croisé. Le rayon de courbure du cercle générateur est de 70 mm. La distance d, entre le centre du
cercle et I'axe de révolution a été fixée a 15 mm. Ainsi, I'anneau de focalisation posséde un diametre
de 30 mm et est situé dans le plan focal a 70 mm. L’ouverture circulaire centrale, nommée diamétre
d’imagerie Dgcho, €St de 26 mm. Cet espace permet de loger une sonde échographique convexe de 192
éléments et de 23 mm de diameétre fonctionnant a 7 MHz (Vermon, Tours, France). La sonde
échographique est intégrée dans un support en Inox puis collée au centre du transducteur de thérapie.
De cette maniére, le plan d’'imagerie est aligné avec I'axe acoustique du transducteur HIFU. Enfin,
I’enveloppe interne du tore a été interrompue de fagon a ce que le diameétre du transducteur, dit
diametre extérieur Dey, soit de 67 mm, permettant ainsi une utilisation manuelle du dispositif, Figure
1.28.
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Figure 1.28. Caractéristiques géométriques de la sonde MFOCUS 3.

La Figure 1.29 montre les champs de pression mesurés dans |'eau pour le transducteur de la sonde
MFOCUS 3. La zone focale dans le plan a 70 mm du transducteur est bien un cercle de 15 mm de rayon
avec une zone focale au centre. De méme la zone de recouvrement présente bien une forme de
quadrilatere dont le maximum, correspondant au croisement des diagonales, se situe a 51 mm du
transducteur. De par le fait que le transducteur n’est constitué que d’une portion de tore, le méme
phénoméne de diffraction que celui présent pour les transducteurs sphériques est observé. Par
conséquent, le point de focalisation est une ellipsoide et I'anneau est également formé d’ellipsoides.

Axe acoustique

Point & Anneau de focalisation

Zone de recouvrement

P 100 .
Y=0
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.30 20 90 0 10 20 30
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Figure 1.29. Représentations géométriques montrant la tri-focalisation torique et des champs de pression dans I'eau
normalisés par rapport au maximum de pression



Sur la base de ces caractéristiques géométriques, le transducteur réalisé par la société Imasonic (Voray-
sur-I"Ognon, France) est constitué d’un matériau piezo-composite qui repose sur un backing solide. La
fréquence de fonctionnement du transducteur HIFU est de 2,5 MHz. Le transducteur est découpé en
32 anneaux concentriques équi-surfaciques de 78,1 mm?2 + 0.7 mm?. Pour des raisons de fabrication,
la surface est constituée de 4 secteurs radiaux. Cependant, I’électronique présente initialement dans
la sonde fusionne ces quarts de surface pour un fonctionnement unique avec 32 anneaux émetteurs
concentriques équi surfaciques. La surface moyenne des éléments est de 78,1 mm? + 0.7 mm?, la
surface émettrice totale du transducteur représente alors 25 cm?. Le refroidissement du transducteur
se fait simultanément par les faces avant et arriére du transducteur. En face avant, le transducteur est
équipé d’une enveloppe remplie d’eau a 6°C. L’enveloppe est fixée par une bague qui se visse sur le
boftier du transducteur. Cette bague contient un joint torique pour assurer I’étanchéité. A I'intérieur
de I'enveloppe un vortex est créé, assurant ainsi un mouvement circulaire tourbillonnant assurant un
passage d’eau refroidie sur la totalité de la surface du transducteur. Le vortex est initié par une arrivée
d’eau latérale unique, via un diffuseur qui a pour réle de rendre le flux tangentiel au transducteur.
L'eau est ensuite aspirée par une double évacuation située au centre sur le support de la sonde
échographique, Figure 1.30a&b. En face arriére, le « backing solide » se termine par une surface plane
lisse sur laquelle un circuit de refroidissement en Inox vient se reposer afin d’assurer le refroidissement
de la face arriére du transducteur par diffusion thermique. L’arrivée et |'évacuation d’eau des deux
systemes de refroidissement sont communes et se font latéralement sur le boitier de la sonde, Figure
1.30a&b.

Enveloppe de couplage
et de refroidissement avant

Figure 1.30. (a) sonde HIFU avec en (1) le transducteur, en (2) la sonde d’échographie, en (2b) le support inox de la sonde
échographie comprenant les 2 sorties d’eau, en (3) la bague utilisée pour le maintien de I'enveloppe de couplage et de
refroidissement, en (4) I'arrivée eau de la sonde et en (5) I'évacuation d’eau de la sonde, en (6) le cdble puissance et enfin en
(7) le céble d’imagerie. (b) Sonde HIFU équipée de son enveloppe de couplage.

La pression dans les différentes zones focales est tres différente comme le montrent les simulations
réalisées via le logiciel CIVA Médical interne au LabTAU. Lorsque tous les éléments émettent avec la
méme phase, le maximum de pression est déposé au sein de la zone de recouvrement et représente
88% de la pression totale émise. Dans I'anneau focal se trouve environ 7% de la pression totale émise
et 4% au centre de I'anneau. Ainsi, de maniére contre-intuitive, la lésion produite en focalisation
naturelle se trouve au niveau de la zone de recouvrement et non au niveau du plan situé a la distance
Rc comme avec un transducteur sphérique. Le volume de la zone de recouvrement permet a elle seule
la création d’une lésion homogéne sur un volume important pouvant atteindre 7 cm?® en 40 secondes
de traitement. Cette |ésion représente la Iésion dite élémentaire d’'une sonde torique. La Figure 1.31
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montre deux Iésions produites par un transducteur sphérique et un transducteur torique dont toutes
les caractéristiques sont égales par ailleurs. Seule la distance d entre I'axe de révolution et le centre
du cercle change. Cette valeur d vaut 15 mm pour le transducteur torique et 0 mm pour le transducteur
sphérique.

Les lésions ont été simulées dans des tissus hépatiques non perfusés. Les parameétres de traitement
étaient une puissance acoustique de 100W appliquée durant 45 secondes. Le tableau 1.2 décrit les
caractéristiques des simulations réalisées. Comme le maximum de pression se situe dans la zone de
recouvrement la lésion produite est plus proche du transducteur lorsque celui-ci est de forme torique
(Figure 1.31b) alors qu’un transducteur sphérique crée une lésion a la distance correspondant au rayon
de courbure, soit plus en profondeur (Figure 1.31a). Tout en gardant I'effet de focalisation, la zone de
recouvrement est environ 30 fois plus volumineuse que la zone focale sphérique, conduisant a une
[ésion plus volumineuse.

Transducteurs Tissus biologiques
Rayon de courbure 70 mm Température initiale 37°C
Diameétre 70 mm Coefficient d’absorption 7,2 Np.m1L.MHz?
Fréquence 2,5 MHz Masse volumique 1060 kg.m3
Ouverture centrale 26 mm Chaleur spécifique 3700 J.Kgt.-.c?
d transducteur sphérique 0 mm Conductivité thermique 0,5W.m?1.°C?
d transducteur torique 15 mm Temps équivalent a 43°C 14400 s

Tableau 1.2. Caractéristiques des transducteurs et des tissus biologiques utilisés dans les simulations [112].

a.l Sphere ) b.L Tore croisé )
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Figure 1.31. (a) Lésion élémentaire produite par un transducteur sphérique (b) Lésion produite dans les mémes tissus par un
transducteur torique. Selon une échelle en temps équivalent a 43°C exprimé en 10N .
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En appliquant des lois de retards sur les différents éléments du transducteur il est possible de
modifier la répartition de pression entre les différentes zones de focalisation et de tirer avantage de
I’'anneau, notamment pour élargir une lésion HIFU. Lors des traitements cliniques des métastases
hépatiques, différentes phases sont appliquées sur les 32 éléments du transducteur pour obtenir la
|ésion HIFU la plus large possible sans avoir besoin de déplacer la sonde HIFU. La lésion est obtenue
avec 10 focalisations différentes faisant intervenir des anneaux focaux de différents diamétres,
placés a différentes profondeurs et avec différents niveaux de pression selon les besoins [113]. La
Figure 1.32 représente la simulation de la création d’une lésion HIFU produite lors des traitements
cliniques des métastases hépatiques avec la contribution de la zone focale annulaire pour élargir la
zone traitée.

20| . L e o | . AU |5

Figure 1.32 . Sur les figures a, b, c et d qui représentent le temps équivalent a 43°C ayant dépassé 14400 secondes la position
des anneaux est indiqué par des ellipses en pointillées noirs pour les focalisations toriques intérieure et en blanc pour la
focalisation extérieure. Les figures représentent I’évolution de la lésion au bout de 90 secondes (a), 130 secondes (b), 340
secondes (c) et 370 secondes (d). Selon une échelle en temps équivalent a 43°C exprimé en 10N.

En focalisation électronique, il est possible de focaliser avec un transducteur torique croisé basé sur
I’enveloppe interne, comme I’est MFocus 3, en focalisation torique externe Figures 1.33 (transducteur
virtuel moulé sur I'’enveloppe externe). Ainsi, la zone de recouvrement n’est plus entre le transducteur
et I'anneau de focalisation, mais au-dela et I'orientation des ellipses de I'anneau se retrouvent
orientées différemment (Figures 1.33) comme ceux entourés en blanc sur les Figures 1.32c&d.
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Figure 1.33 avec en a le transducteur MFocus 3 focalisant électroniquement comme un tore extérieur (représenté par le
transducteur virtuel) et en b un schéma illustrant le principe de focalisation en tore extérieur.

Finalement, l'utilisation d’un transducteur torique permet des ablations 30 fois plus rapides par
rapport a un transducteur sphérique équivalent (10,50 cc.min vs 0,35 cc.min™) en raison de ces trois
zones focales dont la forme, la position et 'amplitude de pression peuvent étre modulées.

c) Résultats

Ce dispositif permet de traiter des métastases hépatiques mesurant jusqu’a 3 cm de diametre en 6
minutes sans avoir besoin de déplacer mécaniquement la sonde. Celle-ci est tenue a la main par le
chirurgien qui place la sonde sur le foie sous guidage échographique jusqu’a cibler la métastase. Une
fois en position, le traitement dure 6 minutes, ainsi la robotisation habituelle des dispositifs HIFU qui
nécessitent le plus souvent des mécanismes précis de déplacement des sondes pour juxtaposer les
Iésions élémentaires de petites tailles, n’est plus nécessaire.

essai
clinique [91]-[97]. Selon I'objectif fixé, ces études ont montré un taux d’ablation pouvant varier de 9,2
cm3.min?a 15,4 cm3.min? ainsi que le fait que les ablations réalisées par un transducteur torique sont
indépendantes de la perfusion de I'organe cible, en I'occurrence ici le foie. Les Figures 1.34a, b et c
montrent respectivement une lésion élémentaire en focalisation naturelle, une Iésion élémentaire
réalisée en focalisation électronique a distance de la surface et enfin une Iésion réalisée en focalisation
électronique lors d’un traitement clinique et mesurant jusqu’a 56 mm de grand axe. Aucun

déplacement mécanique n’a été nécessaire pour les réaliser.
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Focalisation naturelle Focalisation dynamique

a.

Figure 1.34. (a) lésion élémentaire de 6 cm?3 sur du foie in-vivo en 45 secondes (8 cm3.min’), (b) lésion de 18 cm? réalisée sur
du foie in-vitro en 70 secondes (15.4 cm3.min), (c) Iésion de 55 cm3 réalisée sur du foie in-vivo en 6 minutes et 10 secondes
(9.2cm3.min™). L’'ensemble de ces Iésions ont été réalisées avec le transducteur torique développé.

A ce jour, ce dispositif a permis de traiter 27 métastases chez 35 patients lors d’un essai clinique de
phase I-I [116], [117].
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Conclusion du premier chapitre

Les cancers du sein sont une cause de santé publique au rang mondial, de nos jours le taux de survie
est élevé, mais la prise en charge des patientes reste traumatisante et a l'origine de séquelles
physiques et psychologiques graves. Malgré le frein des temps de traitements lourds et de la nécessité
de machineries robotisées complexes, les ultrasons focalisés présentent un fort potentiel pour traiter
les tumeurs de sein de fagon totalement non invasive. Le transducteur torique développé par le
LabTAU, pour traiter les métastases hépatiques en peropératoire, a montré un temps de traitement
30 fois plus rapide et sans nécessité de robotisation contrairement aux approches classiques du
domaine. Cette génération de transducteurs présente un atout de taille pour permettre le passage des
traitements HIFU en routine clinique pour traiter les cancers du sein. Dans le but d’amener cette
nouvelle technologie au rang clinique dans le cadre des traitements des cancers du sein, différents
objectifs ont été fixés dans le cadre de ce projet de these.

Premierement, une étude sur le tissu mammaire a été réalisée afin de caractériser le comportement
des ultrasons au sein de ce tissu particulier. Ce tissu est un milieu complexe et peu de travaux dans la
littérature abordent sa caractérisation acoustique. Ce travail a permis d’acquérir les connaissances
nécessaires pour permettre I'élaboration des paramétres de traitements et les premiéres applications
non invasives de traitement HIFU avec le dispositif thérapeutique existant (MFocus 3). Les
expérimentations réalisées sur échantillons mammaires humains ont permis d’évaluer la faisabilité et
I'innocuité d’un traitement HIFU non-invasif par un dispositif HIFU torique.

Basé sur les contraintes liées a I'anatomie du sein et les conclusions de cette premiere étude, une
nouvelle approche a été développée dans le but d’élargir le volume traité sans impliquer de temps de
traitements lourds ou encore l'introduction de déplacements mécaniques. Cette solution brevetée
consiste en une focalisation électronique particuliere du faisceau HIFU, une focalisation multi-torique,
permettant ainsi de désaxer le dépdt de pression de I'axe acoustique et de pouvoir ainsi élargir
davantage la zone traitée. Ce développement a nécessité une phase de calculs théoriques, une étude
numérique, le développement d’outils numériques permettant de définir les parameétres de
focalisation, le développement d’un logiciel permettant d’utiliser cette solution au sein de la
plateforme HIFU présente au laboratoire. Enfin, un développement électronique a également été
entrepris afin de pouvoir appliquer la solution sur le dispositif thérapeutique existant. Ainsi, des
mesures de champ de pression ainsi que les premieres expérimentations in vitro ont pu étre réalisées.
Faisant ainsi passer la solution du stade conceptuel au rang de réalité physique.

Compte tenu des limites du dispositif existant et de la nouvelle solution a intégrer, le développement
et la conception d’un nouveau dispositif thérapeutique basée sur une nouvelle géométrie torique a
été entrepris. Une étude numérique a été réalisée afin de déterminer les caractéristiques du
transducteur. Le travail de conception électro-mécanique a ensuite été réalisé. Une fois le nouveau
dispositif fonctionnel, I'évaluation de ses performances a été réalisée a travers diverses mesures
acoustiques. Le nouveau dispositif de thérapie a ensuite pu étre utilisé dans le cadre de deux
applications: le traitement des cancers du sein et celui des métastases hépatiques. Une étude
numérique visant a déterminer les parametres de focalisation adaptés aux objectifs thérapeutiques a
été réalisée et les premiers essais in vitro ont pu étre menés.



Chapitre Il : Caractérisation acoustique
du tissu mammaire et premiere
application extracorporelle d’un
traitement HIFU avec une sonde torique.
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Introduction

Les HIFU sont déja suggérés depuis plusieurs années pour traiter les cancers du sein. Comme cela est
mentionné dans le chapitre |, plusieurs équipes a travers le monde se sont intéressées aux traitements
par HIFU des cancers du sein [88], [94]-[97], [109]. Les HIFU ont le potentiel pour proposer des
traitements avec moins de séquelles physiques et psychologiques par I'absence d’actes invasifs et donc
des complications associées mais également en permettant I'administration des traitements adjuvants
sans délai aprés l'intervention HIFU [121]. Cependant, le taux de succeés décrit dans les essais déja
menés varie de 20 a 100%, et peut s’expliquer par le dispositif HIFU utilisé, la modalité d’'imagerie
utilisée, du protocole, de la sélection des patientes et encore probablement en raison de
I’'hétérogénéité du tissu mammaire [95]. En effet, bien que le tissu mammaire présente une excellente
fenétre acoustique pour envisager des traitements HIFU. Deux facteurs sont a prendre en compte : sa
mobilité synchronisée sur la fréquence respiratoire et son architecture interne. Il s’agit d’un tissu
particulierement hétérogene, par la présence des lobes de glande mammaire englobés par du tissu
graisseux avec des zones calcifiées et fibrotiques plus ou moins importantes. En plus de I'hétérogénéité
architecturale, il existe une variabilité intra et inter-individu forte. En effet, comme expliqué dans le
chapitre |, il existe différentes densités mammaires selon le classement BI-RADS. Cette densité évolue
au cours de la vie d'une femme et n’est pas la méme d’une patiente a une autre. Il existe peu
d’informations dans la littérature concernant les propriétés acoustiques du tissu mammaire. Les
études ont été réalisées sur une plage allant de 3 a 13MHz et les valeurs du coefficient d’atténuation
obtenues sont comprises entre 0.07 et 0.23 Np.cm*.MHz%¢2 14 [122]. Cette grande variabilité peut
étre expliquée par les diverses techniques utilisées, I'hétérogénéité tissulaire et également par les
différentes densités mammaires.

En conséquence, des améliorations sont nécessaires pour optimiser les traitements HIFU du
sein et également obtenir une meilleure connaissance des propriétés acoustiques du tissu mammaire.
Comme présenté dans le chapitre précédent, un transducteur torique permet des lésions
volumineuses, rapides et homogenes sans nécessiter de déplacements mécaniques. La sonde torique,
MFocus 3, développée pour le traitement peropératoire des métastases hépatique possede des
performances intéressantes qui ont été montrées a travers plusieurs essais [113]-[115], [117], [123].
Sur la base de ces résultats, il est maintenant possible d’envisager un traitement totalement non invasif
avec ce dispositif en utilisant avantageusement les possibilités de focalisation électronique. Le premier
objectif clinique fixé sera le traitement des adénocarcinomes mammaires de moins de 2 cm de
diametre, localisés a 2 cm de profondeur sous la peau. Comme le tissu mammaire est un milieu
d’application nouveau pour le dispositif et pour le LabTAU, la premiere étape de I'étude présentée
dans ce chapitre consiste a caractériser les propriétés acoustiques du tissu mammaire humain pour
pouvoir déterminer les parametres de traitements optimaux afin de créer des lésions HIFU répondant
a l'objectif clinique fixé. Les objectifs de I'étude présentée dans ce chapitre étaient (i) de mesurer
I’atténuation ultrasonore du tissu mammaire en tenant compte des différentes densités, avant et
apres l'application d’un traitement HIFU non-invasif dont les parametres ont été simulés
numériquement (ii) et de démontrer la possibilité de créer une lésion HIFU large et rapide ( >2 cm de
diametre avec une insonification inférieure a la minute) de facon totalement non invasive sur des
échantillons humains de tissu mammaire.

l. Matériel et méthode

1. Echantillons
L’ étude a été menée entre janvier 2017 et février 2020 sur 30 piéces, apres approbation par un comité
de protection des personnes local. Pour étre éligible les patientes devaient étre dgées de 18 ans
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révolus, ne pas étre enceintes, avoir un état clinique satisfaisant (statut de performance Eastern Co-
operative Oncology Group « ECOG » de 0 ou 1) et avoir été diagnostiquées d’un cancer du sein non
inflammatoire, unilatéral et unifocal. Les patientes incluses avaient toutes signé un consentement
éclairé.

Les expérimentations ont été réalisées sur un volume de tissu mammaire sain provenant des
mastectomies. Lors de I'acte chirurgical, |a totalité du sein était retirée. Afin d’éviter toute interférence
avec les analyses histologiques réalisées pour la prise en charge des patientes, les échantillons utilisés
dans cette étude étaient prélevés par I'anatomopathologiste a distance de la tumeur. Ainsi, pour
favoriser le prélevement, la taille du foyer ainsi que le volume mammaire étaient pris en compte dans
I'inclusion des patientes. Les échantillons étaient prélevés en veillant a préserver la peau en regard de
la glande mammaire. La densité mammaire était déterminée au préalable par les radiologues lors des
examens d’imageries réalisés au cours du parcours standard de la prise en charge. Finalement, 15
échantillons ont été utilisés a des fins uniques de caractérisation acoustique (mesure du coefficient
d’atténuation et de la vitesse de propagation des ultrasons) et 15 échantillons ont été dédiés a
I"application d’un traitement HIFU en plus d’une caractérisation acoustique.

2. Mesures acoustiques
Les échantillons étaient maintenus dans un porte échantillon développé spécifiquement pour I'étude
et plongés dans une cuve d’eau dégazée chauffée a 37,0 + 0,5°C entre un transducteur non focalisé et
un réflecteur acoustique plan, Figure Il.1. Le transducteur et le réflecteur étaient fixés co-axialement
sur un support les séparant de 123 mm. L’échantillon mammaire était maintenu entre les deux
machoires du porte échantillon, en veillant a ne pas le compresser. Le porte échantillon était ensuite
placé entre le transducteur et le réflecteur sur les rails du support, permettant une translation selon
I’axe perpendiculaire a I'axe acoustique de caractérisation. Le transducteur non focalisé utilisé avait
un diametre actif de 1 cm et une fréquence centrale de fonctionnement de 2,5MHz. Sa bande passante
a -6 dB était comprise entre 2 et 3,5 MHz. Cette étude était menée a des fréquences relativement
basses en raison de I'épaisseur des échantillons analysés pouvant atteindre 5 cm. Mais également pour
travailler a des fréquences correspondant a la fréquence de fonctionnement du transducteur torique
(MFocus 3, Chapitre | partie Ill) et aux fréquences utilisées pour les lésions HIFU sur tissu mammaire
par d’autres groupes [95], [110].

) Transducteur
Echantillon mammaire Emetteur / Récepteur

Réflecteur

Porte échantillon

Figure I.1: Schéma du dispositif de mesure acoustique.
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Afin de mesurer 'atténuation des échantillons mammaires, la méthode pulse-echo a été utilisée. Cette
méthode consiste a envoyer un pulse via un générateur (DPR300, JSR Ultrasonics) a un transducteur
non focalisé jouant le réle d’émetteur acoustique en convertissant le signal électrique en un signal
acoustique. Ce signal acoustique se propageait ensuite a travers I'eau dégazée puis était réfléchi par
le réflecteur, avant d’étre réceptionné par le transducteur qui le convertissait de nouveau, en un signal
électrique. Dans cette configuration un méme transducteur joue le role d’émetteur et de récepteur du
signal acoustique. Le signal électrique obtenu était ensuite réceptionné et filtré par le générateur
d’impulsion (DPR300, JSR Ultrasonics), puis était affiché et sauvegardé via un oscilloscope (Wavelet
Touch 334, TELEDYNE Lecroy). L'eau dégazée et chauffée a 37°C était utilisée comme milieu de
référence. Les données étaient ensuite acquises en placant le porte échantillon contenant le tissu
mammaire entre le transducteur et le réflecteur. L’échantillon était translaté perpendiculairement a
I’axe acoustique du transducteur de caractérisation et des acquisitions étaient réalisées tous les 0,5
mm afin de prendre en compte I'hétérogénéité du tissu. Entre 10 et 20 acquisitions étaient réalisées
par échantillon en fonction de leur taille. A chaque point d’acquisition, le signal rétrodiffusé était
également sauvegardé afin d’estimer I'épaisseur traversée par le signal acoustique. Les analyses
étaient réalisées par un programme développé spécialement pour cette utilisation sous MATLAB
(MATLAB 2017b, The MathWorks Inc.). Une fois le scan terminé, le porte échantillon était remis en
position centrale et fixé. Une nouvelle acquisition était alors réalisée. Le traitement HIFU (décrit dans
le paragraphe suivant) était appliqué a cette position sans déplacer ou méme toucher le systeme de
caractérisation. Une fois le traitement terminé, une acquisition était de nouveau réalisée en cette
position puis un nouveau scan de I’échantillon était acquis.

La vitesse de propagation des ultrasons dans I'eau, Sw[m.s™], était calculée selon I'équation 11.1 :

2d ,
Sw =—  Equationi.12
tw

avec d la distance entre le transducteur [m] et le réflecteur puis t. le temps correspondant au premier
maximum du signal réfléchi dans I'eau [s]. La vitesse de propagation des ultrasons au sein du tissu
mammaire, Sz [m.s], était calculée selon I'équation 11.2 :

tw—tp |
SB = SW X ( d + 1) Equation 1.2
ta—ty
avec tg correspondant au premier maximum du signal réfléchi ayant traversé le tissu mammaire [s], t;
et t; les temps correspondants aux réflexions spéculaires des interfaces d’entrée et de sortie du tissu
mammaire [s]. L'épaisseur de tissu mammaire traversée par le signal acoustique, ds [m] était calculée
en utilisant I'’équation I1.3 :
d _ SB(tZ_tl) . .
B — T Equation 1.3
La vitesse de propagation des ultrasons dans la zone du tissu mammaire traité par HIFU, Sy [m.s],
était calculée en utilisant I'équation 11.4 :

dy

d—dB)_ dg—dg Equation 1.4

SH=

tTB_(

avec dy I'épaisseur de la zone traitée par HIFU [m] et trz le temps correspondant au premier maximum
du signal réfléchi ayant traversé la zone traitée [s].

Le coefficient d’atténuation off), en Np.cm™, était calculé en effectuant la transformée de Fourrier des
signaux réfléchis par le réflecteur avant et aprés insertion de I’échantillon sur le passage des ultrasons.
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La différence logarithmique entre les deux transformées de Fourrier (équation 5) permettait de
caractériser le tissu mammaire et le tissu mammaire traité par HIFU, équation Il.6.

_ 1 Aw(f) . .
ap (f) =4 X In (AB(f)) Equation 1.5

an(f) = % [1n (j:—gf’?) +(a5(f) X (dg — dy)] Equation IL6

avec A (f) la transformée de Fourrier du signal de référence a la fréquence f, Ag(f) la transformée de
Fourrier du signal ayant traversé tissu mammaire a la fréquence f, Au(f) la transformée de Fourrier du
signal ayant traversé le tissu mammaire traité par HIFU a la fréquence f. Le coefficient d’atténuation
de I'eau était considéré comme nul. Le coefficient d’atténuation varie en fonction de la fréquence
comme décrit dans I'équation I1.7.

a(f) = af®? EquationI1.7

avec a le coefficient d’atténuation [Np.cm™.MHz1], fla fréquence [MHz] et b le facteur de non linéarité
[sans unité]. Les coefficients a et b étaient calculés par I'ajustement d’une loi de puissance.
L’ajustement était évalué en utilisant le coefficient de détermination R2.

3. Simulations numériques des traitements

Des simulations numériques des traitements HIFU ont été réalisées en utilisant les données obtenues
a partir des expériences décrites ci-dessus. Les données obtenues a partir des mesures acoustiques
ont été intégrées dans un outil de modélisation numérique développé au LabTAU et basé sur un calcul
numérique de l'intégrale de Rayleigh. Le transducteur était discrétisé avec un pas spatial égal a un tiers
de longueur d’onde. L'ensemble des simulations était réalisé en trois dimensions dans un repére
cartésien dont I'origine était définie comme étant le centre du transducteur. Le pas d’échantillonnage
spatial de la zone de calcul était fixé a 0,2 mm, soit environ un tiers de longueur d’onde pour une
fréquence de 2,5 MHz. Le tissu mammaire était simulé comme étant un volume rectangulaire de 70
mm de large (selon I'axe X) pour 70 mm de long (selon I'axe Y) et 44,6 mm de haut (selon I'axe Z I'axe
acoustique). Ce volume était redécoupé en 3 épaisseurs successives : 2,3 millimétres de peau, 40
millimétres de tissu mammaire et de nouveau 2,3 millimetres de peau. Ces valeurs provenaient de
dissections réalisées sur les piéces de mastectomie et d’'une étude anatomique qui sera présentée au
chapitre IV. Ainsi, les deux surfaces cutanées du sein étaient simulées, le but étant d’épargner ces
dernieres. Cette configuration permettait de simuler un traitement non-invasif avec la sonde HIFU
placée latéralement au sein et non en position frontale afin d’éviter toute lésion secondaire
dangereuse. L'épaisseur moyenne de la surface cutanée au niveau du sein avait été estimée apres
dissection et isolation d’une petite section de peau sur les 6 premiers échantillons de I'étude. La valeur
moyenne obtenue était de 2,23 + 0,36 mm. Le coefficient d’atténuation ultrasonore, la masse
volumique, la vitesse de propagation ultrasonore, la conductivité thermique et la chaleur spécifique
des tissus cutanés étaient récupérés sur la base de données de la fondation IT’IS [112], [124] et sont
regroupés dans le tableau 1. Concernant le tissu mammaire, la moyenne obtenue sur les 15
échantillons préliminaires a été utilisée pour le coefficient d’atténuation ultrasonore et la vitesse de
propagation des ultrasons, 'ensemble des autres parameétres ont également été récupérés sur la base
de données de I'IT’IS [112], [124], Tableau Il.1. Enfin, I'enveloppe de couplage et de refroidissement
était simulée par une épaisseur supplémentaire située entre le tissu mammaire et le transducteur. Ce
milieu était simulé comme étant de I'eau a 6°C.
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Tissus biologiques Mammaire Cutané

Température initiale (°C) 37 37
Coefficient d’absorption (Np.m*.MHz?) 21 21,58
Masse volumique (kg.m) 911 1109
Chaleur spécifique (J.Kg™.°C?) 2348 3390,5
Conductivité thermique (W.m™2.°C?) 0,209 0,372

Tableau I1.1. Parameétres acoustiques des tissus biologiques utilisés dans les simulations [112], [124].

La configuration des milieux simulés est représentée sur la Figure I11.2.

0 i
EFau
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| Tissu
57- mammaire
72 -

Figure 11.2. Configuration des simulations. Les lignes mauve foncé représentent le transducteur, la zone bleue représente
I’eau contenue dans I'enveloppe de couplage et de refroidissement, les rectangles roses représentent les surfaces cutanées
et enfin le rectangle jaune représente le tissu mammaire.

La distribution du champ de pression du transducteur a d'abord été calculée dans I'eau en utilisant
I'intégrale de Rayleigh et les hypotheses d'O'Neil [125] (équation 11.8), a savoir que I'amplitude et la
phase de la vitesse normale sont supposées constantes sur toute la surface du transducteur et
I'amplitude est supposée étre suffisamment petite pour empécher les effets de cavitation et d'autres
phénomeénes non linéaires. Ensuite, les Iésions thermiques pouvant étre créées étaient estimées a
I'aide d'un modele thermique [126] en se basant sur la résolution de I'équation BHTE (BioHeat Transfer
Equation) dans des conditions in vivo [127]. L'énergie ultrasonore absorbée déposée dans le tissu, Q
(cf chapitre |, équation 5), a été estimée en tenant compte de I'absorption de I'onde incidente a la
fréquence fondamentale, soit 85% du coefficient d’atténuation. La pression et la température ont été
calculées en utilisant le méme systéme de coordonnées cartésiennes. Ces valeurs ont été utilisées pour
s'assurer qu'il n'y avait pas d'effet des conditions aux limites sur la diffusion thermique. Enfin, le
modele de la dose thermique basé sur le temps équivalent a 43 ° C,ts3(cf. chapitre |, équation 7) a été
utilisé pour estimer numériquement les dommages thermiques induits par I'exposition aux HIFU dans
le tissu mammaire. Bien que le seuil requis pour induire des dommages thermiques varie en fonction
du type de tissu considéré, un seuil t43= 240 minutes [115], [128] connu pour les tissus hépatiques était
utilisé pour déterminer la présence d’une Iésion. En effet, il n’existe pas a ce jour de convergence sur
la valeur de t43 pour le tissu mammaire [129], [130].

Les parametres de focalisation électronique testés se basaient sur une premiere approximation
consistant a tracer géométriquement la position des différentes zones de focalisation. Les parameétres
retenus étaient ensuite affinés en placant la zone de recouvrement a des profondeurs comprises entre



Z=49 mm et Z=62 mm, des temps d’application allant de 30 secondes a 180 secondes, des puissances
acoustiques allant de 80 a 140 watts acoustiques et enfin différentes hauteurs de remplissage d’eau
de I'enveloppe de refroidissement allant de 19 mm a 33 mm. Les paramétres qui semblaient les plus
pertinents étaient ensuite testés sur les pieces de mastectomies.

La pression totale P(r) en chaque point de la zone étudiée était le résultat de la contribution d’un
ensemble de source élémentaire dS constituant le transducteur.

i ., —(f.a+jk)7

. .p.C e .

P(#) = %. n=1Js un.ef"pn.T.dS Equation I1.8

Avec P(r) la pression [Pa] au point r, p la masse volumique du milieu de propagation [kg.m™], c la vitesse
des ondes ultrasonore dans ce milieu [m.s?], A la longueur d’onde [m], N le nombre d’éléments actifs
du transducteur, S la surface de chaque source d’émission [m?], u, la vitesse normale [m.s?] de
I'élément n, @ n la phase attribuée a I'élément n, a le coefficient d’atténuation du milieu [dB.cm™.MHz
1, f la fréquence [MHz] et k le nombre d’onde [m™].

4. Traitement HIFU
Dans cette étude, le transducteur torique MFocus 3, dont les caractéristiques sont détaillées dans le
chapitre | paragraphe lll, était utilisé. Le transducteur était placé en contact de la peau des échantillons
mammaires via I'enveloppe de couplage également décrite dans le paragraphe Il du chapitre
précédent. Cette enveloppe stérile en polyuréthane contenait de I’eau stérile dégazée (Baxter, France).
A 2,5MHz (la fréquence de fonctionnement du transducteur) I'enveloppe atténue la pression
ultrasonore de 2%. L’eau contenue dans I'enveloppe était refroidie a une température constante de
6°C et circulait en circuit fermé avec un flux continu de 0.5L/min grace a une pompe péristaltique. Le
circuit de refroidissement, I'électronique de fonctionnement du transducteur HIFU et enfin le suivi
échographique étaient réalisés via le systeme prototype (MSonic®, EDAP-TMS, France). Ce systéme
était composé de deux amplificateurs de puissance de 16 voies fonctionnant en mode « Master-Slave»
(Pige-Electronique, France), d’'une pompe péristaltique (PMD24 OEM, Watson Marlow Fluid
Technology Group, United-Kingdom), d’un échographe (BK3000 scanner, avec une version du logiciel
BK 5000, BK medical, Danemark) et d’un ordinateur permettant de contrdler I’'ensemble des éléments.
Ce systéme permettait de délivrer une puissance maximale de 20W électrique par voie et était
programmable en phase avec une résolution de 5° permettant d’appliquer le principe de focalisation
électronique des ondes HIFU. Le systeme permettait également de mesurer la puissance électrique
émise et réfléchie pour chaque voie ainsi que les phases générées par les amplificateurs de puissance.
Le traitement HIFU était réalisé apres le scan de I'échantillon permettant d’acquérir les
données de mesures acoustiques. L’échantillon était alors centré entre le transducteur et le réflecteur.
Le transducteur HIFU était placé au-dessus du systeme de caractérisation et en contact acoustique
avec la peau. Figure 11.3 et 1l.4. Grace a la sonde échographique disposée au centre du transducteur,
la sonde HIFU était placée afin de centrer la lésion dans I’échantillon. Une image échographique et une
acquisition d’élastographie passive [71] étaient réalisées avant I'insonification. La zone traitée par HIFU
était placée de facon a étre dans le passage des ondes ultrasonores du systeme de caractérisation.
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Sonde HIFU
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Transducteur plan
Emetteur / Récepteur

Figure 11.3 Schéma du systéme de caractérisation du tissu mammaire avec la sonde de traitement HIFU en place.

L’objectif était d’étre capable de créer une lésion sphérique de 20 millimetres de diameétre située a 20
millimétres sous la peau en moins d’'une minute d’insonification. Les Iésions ont été réalisées en se
basant sur la moyenne du coefficient d’atténuation obtenue dans les quinze premiers échantillons. La
valeur obtenue était utilisée pour ajuster la puissance acoustique nécessaire pour créer une lésion
HIFU a la profondeur désirée. Les paramétres de traitements étaient déterminés numériqguement
comme expliqué dans le paragraphe précédent, puis ajustés lors des sept premiers traitements en
faisant varier la puissance acoustique (80 -130 W), le temps d’application (28 — 60 sec), la position de
I’'anneau focal (70 — 85 mm) et donc la position de la Iésion créée par la zone de recouvrement (49 -
62mm). Une fois les parameétres considérés comme optimaux, ceux-ci ont été appliqués sur huit
échantillons pour évaluer la reproductibilité des résultats. Ces parameétres consistaient a placer
I'anneau focal de 20 mm de diametre a 85 millimétres du transducteur en profondeur, la zone de
recouvrement elle était placée a 62 millimetres en profondeur. En prenant en compte la hauteur du
transducteur, du boiter et de I’'enveloppe de refroidissement (fixée a 13 mm) cela équivalait a placer
I'anneau a 57 mm et la zone de recouvrement a 39 mm dans le tissu. La puissance acoustique était 100
watts pour une durée d’application de 45 secondes, correspondant ainsi a une énergie de 4,5 KJ. Au
point d’application, apres I'insonification, une autre image échographique et une autre acquisition
d’élastographie passive étaient réalisées ainsi qu’une nouvelle acquisition de mesure des parameétres
acoustique selon la méme méthode que celle décrite précédemment.
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Figure 1.4 . Photographie du montage expérimental. Sur la gauche se trouve le prototype MSonic auquel est connectée la
sonde HIFU. Au centre se trouve la cuve contenant I’échantillon maintenu dans son support ainsi que le transducteur de
caractérisation, le réflecteur et au-dessus la sonde HIFU. Sur la droite se trouvent le générateur et I'oscilloscope utilisé pour
les mesures acoustiques.

Une fois les mesures post traitement HIFU terminées, les échantillons étaient inspectés visuellement
afin de vérifier I'intégrité de la surface cutanée. La présence de Iésion était confirmée par palpation et
inspection visuelle apres dissection de I’échantillon. Les [ésions HIFU au sein du tissu mammaire étaient
difficilement visibles en raison de leurs couleurs voisines de celles du tissu mammaire non traité. Les
dissections étaient réalisées en prenant soin de passer par le centre de la lésion palpable. Chaque
échantillon était ensuite placé sur un fond contenant un quadrillage échelonné pour réaliser des
photographies. La dimension des lésions était mesurée grace a un pied a coulisse digital en s’aidant de
la palpation pour déterminer la frontiere de la zone traitée. Le plus grand et le plus petit axe de la zone
traitée étaient mesurés. Le diametre de la lésion HIFU retenu résultait de la moyenne de la taille de
ces deux axes.

5. Elastographie passive
L’élastographie ultrasonore par onde de cisaillement est une méthode d’imagerie de I’élasticité des
tissus biologiques. Elle consiste a détecter par ultrasons les ondes de cisaillement et a mesurer la
vitesse de ces dernieres se propageant dans un tissu mou. L'imagerie de ces ondes a des cadences
ultrasonores ultra rapides (100 a 10 000 images/s) permet de mesurer leur vitesse qui varie en fonction
de la dureté du milieu (élasticité de cisaillement). Conventionnellement, les ondes de cisaillement sont
générées activement par force de radiation [131], [132] ou a 'aide d’un vibreur mécanique apposé a
la surface du corps en regard de l'organe cible [133], [134]. Les cartes de vitesse sont ensuite
construites a partir d’'une approche par temps de vol des ondes de cisaillement. L’élastographie passive
est inspirée des techniques de corrélation des bruits sismiques développés en sismologie [135]-[137]
et du retournement temporel acoustique. Cette technique utilise des ondes de cisaillement
naturellement présentent dans le corps humain qui sont notamment produites par les battements
cardiaques. Ainsi, les cartes de vitesse obtenue par élastographie passive reposent sur des algorithmes
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de « corrélation » ou de « cohérence du champ ». La faisabilité de cette approche passive a été
démontrée dans diverses applications [138].

Afin de reproduire un champ d’onde vibratoire (5-10 kHz) similaire a celui produit par les bruits
naturellement présents dans le corps humain, il était nécessaire d’utiliser un stimulus dans les tissus
étudiés in vitro. Ainsi, le champ d’ondes de cisaillement était créé a I'aide d’une tige vibrante apposée
sur le porte échantillon afin de favoriser les réverbérations multiples sur les bords de I’échantillon et
crée un champ d’onde diffus. Le vibreur était connecté a un générateur de fonction AFG 3022B
(Tektronix®, Beaverton, Etats-Unis). La forme d’onde générée est un signal sinusoidal (sweep) balayant
une bande de fréquences entre 20 et 250 Hz a amplitude constante. L’échantillon mammaire était
suturé aux machoires du porte échantillon afin de le solidariser au maximum a ce dernier et optimiser
ainsi le passage des vibrations sans introduire de mouvements d’ensemble trop importants. Les
acquisitions étaient réalisées a I'aide d’une sonde d’imagerie linéaire ATL 7-4 (Philips, Amsterdam,
Pays-bas) couplée a un échographe Vantage 256 (Verasonics, Kirkland, Etats-Unis). L’échographe était
entiérement controlé a I'aide d’un script développé sous Matlab 2013a (Mathworks, Natick, Etats-
Unis). Pour chaque plan d’imagerie, 400 images étaient acquises a une cadence de 600 images par
seconde a partir d’ondes planes émises selon 9 angles différents entre + 20° pour réaliser la méthode
dite de « compounding » [139]. La cadence était ainsi plus de deux fois la fréquence maximum du
sweep, permettant ainsi de valider le critere de Shannon. Un plan d’'imagerie était enregistré avant
I"application HIFU en veillant a se centrer sur I’échantillon. La position de la sonde d’élastographie était
repérée sur la peau via un marqueur chirurgical. La sonde d’imagerie était fixée a un bras pivotant
permettant ainsi de la mettre en place et de la retirer par une simple rotation. Une fois le plan
d’imagerie pré-traitement acquis, la sonde HIFU était ensuite installée en prenant en considération au
maximum les reperes de la sonde d’élastographie. Cependant, le centrage du dispositif devait
également étre effectué en fonction des machoires de fagon a ce que ces dernieres interférent le moins
possible avec le faisceau HIFU. Le traitement HIFU était ensuite appliqué et un ou plusieurs plans
d’imagerie élastographique étaient de nouveau réalisés aprés le retrait de la sonde HIFU. L’axe
acoustique du dispositif HIFU pouvait étre légerement désaxé par rapport au plan d’imagerie
élastographique pré-traitement. Pour ces raisons, plusieurs plans post-traitements étaient réalisés.
L'ensemble du dispositif expérimental est représenté sur la Figure 11.5.

Bras pivot de
fixation

Sonde
d’échographie

Tige vibrante

Figure I1.5. Dispositif d’élastographie. (1) Le générateur de fonction permettant d’engendrer les vibrations. (2) PC de contréle
de I'échographe. (3) Echographe Verasonics.



6. Traitement des données
Une fois les données traitées par le code développé sous MATLAB, la valeur du coefficient
d’atténuation d’un échantillon était obtenue en réalisant la moyenne des courbes acquises tous les 0,5
millimétres.
Toutes les Iésions HIFU obtenues étaient mesurées indépendamment par deux examinateurs. Chaque
examinateur travaillait en aveugle des résultats obtenus par I'autre. Les résultats étaient donnés
comme la valeur moyenne * I'écart-type (valeur minimale — valeur maximale).
L’analyse statistique a été réalisée via le logiciel R® (The R Foundation for Statistical Computing, Vienna,
Austria). Une analyse ANOVA unidirectionnelle de la variance était réalisée pour comparer les données
provenant des différentes densités mammaires jumelées a un test de Student. Le niveau de
significativité des tests était fixé a p=0,05.

[l. Résultats

1. Mesures acoustiques

Les patientes étaient agées de 29 a 81 ans avec une moyenne de 67 ans. La Figure 1l.6 montre le
coefficient d’atténuation moyen du tissu mammaire et d’une lésion HIFU au sein de ce dernier. Une
dépendance fréquentielle du coefficient d’atténuation est observée dans les deux milieux. La moyenne
des coefficients a et b du tissu mammaire, dans I'ensemble des échantillons, sans prendre en compte
les différentes densités mammaires, étaient respectivement 0,21 + 0,04 Np.cm™*.MHz et 0,99 + 0,34.
Au sein de la lésion HIFU la valeur du coefficient est plus de deux fois plus grande et vaut 0,57 £ 0,11
Np.cm™.MHz? pour le coefficient a et 0,75 * 0,33 pour le coefficient b.
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Figure 1.6 . Coefficient d’atténuation ultrasonore du tissu mammaire et de la lésion HIFU dans le tissu mammaire. La
moyenne du coefficient d’atténuation dans le tissu mammaire était 0,24 + 0,04 Np.cm™.MHz. Le coefficient d’atténuation
moyen de la lésion HIFU était 0,57 + 0,11 Np.cm™L.MHz1,

Un des échantillons présentait une densité | de tissu mammaire, 14 présentaient une densité Il et 6
présentaient une densité lll. Concernant les échantillons restants, la densité mammaire était inconnue
en raison de I'absence de l'information dans les dossiers. Il s’agissait d’admissions dites externes ne
provenant pas de la France métropolitaine. Aucune différence significative n’a été observée en
fonction des différentes densités mammaires. La moyenne des coefficients a et b dans les tissus de
densité |, Il et |1l étaient respectivement 0,22 Np.cm*.MHz ' et 1,17 ; 0,20 + 0,04 Np.cm . MHz et 1,06
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+0,47 et enfin 0,22 + 0,04 Np.cm.MHz et 0,81 + 0,13. Toutes les comparaisons ont menées a une p-
value d’au moins 0,10 et donc sans significativité. La Figure 1.7 montre la moyenne des coefficients
d’atténuation des différentes densités mammaires.
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Figure 11.7. Coefficient d’atténuation ultrasonore des différentes densités de tissu mammaire. La moyenne des coefficients
a et b dans les tissus de densité |, Il et Ill étaient respectivement 0,22 Np.cm™.MHz 1 et 1,17, 0,20 + 0,04 Np.cmL.MHz! et
1,06 + 0,47 et enfin 0,22 + 0,04 Np.cm*.MHz 1 et 0,81 + 0,13.

Le tableau Il.2 montre les coefficients a et b I'atténuation des différents milieux ainsi que la vitesse de
propagation des ultrasons. Le coefficient de détermination de I'ensemble des courbes était compris
entre 0,87 (pour les lésions HIFU) et 0,99 (pour le tissu mammaire non différencié). La vitesse de
propagation des ultrasons dans le tissu mammaire non différencié et les lésions HIFU était
respectivement 1448 + 20 m.s? et 1423 + 34 m.s’l. Les vitesses de propagations dans les tissus
mammaires étaient 1505 + 38 m.s* pour la densité |, 1452 + 13 m.s pour la densité Il et 1447 + 8 m.s’
! pour la densité IlI.

.. Vitesse de
. Coefficient a o Coefficient de resse
Tissus Coefficient b détermination R? propagation des
(Np.cm™.MHz?) ultrasons (m.s™)

Tissu mammaire

(T™) 0.21+0.04 0.99+0.34 0.99 1448 + 20
Lésion HIFU 0.57+0.11 0.75+0.33 0.87 1423 + 34
TM —densité | 0.22 1.17 0.95 1505 + 38
TM - densité Il 0.20+£0.04 1.06 +0.17 0.96 1453 +13
TM - densité llI 0.22+0.04 0.81+0.13 0.98 1447 + 8

Tableau I1.2. Résumé des mesures acoustiques réalisées dans les différents échantillons humains mammaires, traités ou non.

2. Simulations numériques des traitements HIFU
Les résultats présentés sont ceux utilisant les parametres retenus comme optimaux et testés en
reproductibilité sur les échantillons décrits dans le paragraphe suivant. La Figure Il.8a rappelle la
focalisation naturelle de sonde torique MFocus, avec un anneau de focalisation placé a 70 mm de
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profondeur avec un diamétre de 30 mm et la zone de recouvrement débutant a 35 mm et son centre
donc le point maximal de pression, a 51 mm. La Figure 11.8b représente le champ de pression dans
I’eau de la focale retenue. L'anneau de focalisation est placé a 85 mm de profondeur avec un diameétre

de 20 mm, permettant ainsi de venir placer le début de la zone de recouvrement a 50 mm et son centre
a67 mm.

(a) (b)
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Figure 11.8: champs de pression dans I’eau dans le plan XZ passant par I’axe acoustique. (a) Focalisation naturelle (b) Focalisation
électronique plagcant I'anneau focale a 85 avec un diamétre de 20 mm. Les contours du transducteur de profil sont illustrés en
blanc.

Le champ de pression simulé dans le tissu mammaire est représenté sur la Figure 11.9. Dans le tissu
mammaire la localisation des points de focalisation est conservée, le début de la zone de recouvrement
se situe a 53 mm et son centre a 65 mm. Dans le tissu la zone de recouvrement se situe alors a 18 mm
sous la peau et le point maximal de pression a 30 mm sous cette derniére.

Pa | Fau
2e+6
Tissu
Te+6 B :
mammaire
0 Eau

10 0 -10

Figure 11.9: champ de pression dans le tissu mammaire, les rectangles roses représentent la peau.
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La Figure 11.10 montre le temps équivalent a 43°C simulée dans le tissu mammaire. La lésion simulée
fait 14 mm de long sur 6 mm de large et 6 mm d’épaisseur. Les seuils minimal et maximal de temps
équivalent a 43°C ont été respectivement ajustés a 7,5 et 8,2 pour approcher le résultat numérique
aux observations expérimentales en termes de localisation de Iésion. En effet, d’un tissu a un autre ce
seuil est amené a changer et il n’existe pas de consensus sur la valeur optimale de ce dernier dans le
tissu mammaire [81].
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Figure 11.10: Lésion simulée selon le temps équivalent a 43°C T43=10" dans le tissu mammaire.

3. Traitements HIFU

Huit insonifications HIFU non invasives avec les parametres identifiés comme optimaux ont été
appliquées dans le but d’évaluer la reproductibilité du traitement. Les lésions HIFU étaient
difficilement observables mais palpables, permettant ainsi une délimitation et une estimation fiable
de leurs dimensions. La Figure 11.11 montre la peau des échantillons post traitement avant la dissection
et les lIésions HIFU dans ces mémes échantillons aprés la dissection. La moyenne du coefficient
d’atténuation dans ces huit échantillons était de 0,24 + 0,07 Np.cm™*.MHz* pour le coefficient a et 0,89
10,20 pour le coefficient b. Ces valeurs sont proches de celles trouvées dans les mesures préliminaires
permettant ainsi un dépot d’énergie précis et reproductible dans la cible au sein des tissus.

Figure 1.11. Ligne du haut: surface cutanée des échantillons post traitement HIFU, avant la dissection. Ligne du bas : Iésion
HIFU (contourée par les cercles blancs) dans les mémes échantillons apres dissection. La ligne blanche indique I’échelle de
10 mm.



Plus précisément, dans cinqg des huit échantillons I'atténuation ultrasonore était relativement
homogene et proche de la moyenne obtenue dans les mesures préliminaires. Les coefficients a étaient
compris entre 0,17 et 0,22 Np.cm™.MHz! et les coefficients b entre 0,71 et 1,09. Dans trois des huit
échantillons, I'atténuation mesurée était légerement supérieure. Dans ces cas le coefficient a était
compris entre 0,29 et 0,33 Np.cm™.MHz! et le coefficient b entre 0,61 et 0,76. Cependant, 'ensemble
des lésions HIFU obtenues présentaient une reproductibilité comme décrite ci-dessous.

Le diametre moyen des lésions HIFU obtenues en 45 secondes était de 21,8 £ 2,0 mm. Ces lésions
HIFU étaient localisées a une profondeur moyenne de 19,1 + 1,5 mm permettant ainsi de préserver
I'intégrité de la peau et du tissu intermédiaire. Des analyses histologiques ont confirmé ces
observations. A I'échelle microscopique, les examens confirment la présence de coagulations et de
destructions cellulaire a distance de la surface cutanée, Figure 11.12. La démarcation entre les tissus
traités et non traités était nette (environ 200 um). L’'examen microscopique serait cependant plus
pertinent sur des lésions réalisées lors d’une étude in vivo.

Figure 11.12. Image microscopique (x20) confirmant la présence de coagulations et de destruction cellulaire a distance de
la peau dans la lésion HIFU. Tissus traités (*). Démarcation nette, entre le tissu traité et non traité (o).

La Figure 11.13 montre, un exemple d’'images échographiques acquises avec la sonde échographie
intégrée au dispositif HIFU avant et apres I'application du traitement. Une région hyperéchogene était
visible aprés chacun des traitements. Cependant, il n’était pas possible de clairement identifier les
contours de la lésion HIFU.

Sein avant
traitement

/

(a)

Figure 11.13. Images échographiques acquises avec la sonde échographique intégrée au centre du transducteur HIFU avant (a) et
apreés (b) le traitement HIFU.
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4. Elastographie passive

Les Figures Il.15a et b montrent respectivement les cartes de vitesses de propagation des ondes de
cisaillement obtenues selon la méthode d’élastographie passive [71] avant et apres le traitement HIFU.
En raison du centrage nécessaire du dispositif HIFU par rapport aux machoires du porte échantillon, le
champ commun pré et post traitement ne comporte que la moitié de la Iésion. La Figure 11.15¢
représente la carte de vitesse de propagation des ondes de cisaillement du plan global acquis post
traitement et dans lequel la Iésion HIFU est visible dans sa globalité. Au sein de la zone traitée la vitesse
des ondes de cisaillement est globalement plus élevée, reflétant ainsi un durcissement du tissu
mammaire dans cette derniére. Cette zone est située a environ 15 mm de profondeur alors que
macroscopiquement elle était située a 18 mm, Figure 11.16. Les dimensions de la zone traitées selon
les deux axes étaient de 20 mm et 25 mm ce qui correspond aux mesures macroscopiques qui étaient
respectivement de 21 mm et 27 mm, Figure 11.16. Comme sur les images obtenues avec la sonde
d’échographie intégrée au dispositif HIFU des zones hyperéchogenes étaient présentes sur I'image
échographique obtenue avec la sonde utilisée pour I'élastographie passive. Cependant il était difficile
de délimiter précisément la |ésion HIFU.

(a) [m/s]
8

Figure I1.15. Carte de vitesse de cisaillement avant (a) et apres le traitement HIFU (b), (c) carte de vitesse de cisaillement post
traitement dans un plan permettant de visualiser la totalité de la lésion. La Iésion HIFU est contourée.

L’élastographie passive a permis de délimiter la zone palpée post traitement. Cette derniére était
particulierement difficile a délimiter macroscopiquement comme le montre la Figure 11.16.

Figure 11.16. Lésion HIFU apres dissection correspondant a I'image élastographique de la figure 11.15 La zone ou se situe la
Iésion palpée est indiquée par les fleches.




Discussion

Une meilleure connaissance des parametres acoustiques du tissu mammaire tel que I'atténuation
ultrasonore subie doit permettre de renforcer l'innocuité des traitements HIFU, en plus d’étre
nécessaire au développement de transducteurs adaptés et optimisés en vue de traiter les
adénocarcinomes mammaires. L’atténuation ultrasonore influence de nombreux paramétres comme
la définition géométrique du transducteur tel que son rayon de courbure et son diameétre ou encore la
fréquence de fonctionnement de ce dernier. L'influence de I'atténuation ultrasonore se retrouve
également dans la définition des parametres de traitements optimaux pour induire un dépd6t de
chaleur contr6lé que ce soit dans le cadre d’expérimentations ex vivo, in vivo ou en clinique. Les
mesures acoustiques du tissu sont également un point central dans le développement des simulations
numeériques des traitements HIFU dans le dessein d’estimer I'énergie déposée, la température ou
encore le temps équivalent a 43°C au sein de la zone cible [140]. Dans la littérature les valeurs
rapportées pour des fréquences comprises entre 3 et 13 MHz sont tres variables puisqu’elles vont de
0,07 2 0,23 Np.cm™*.MHz®2%4 [122], [141]-[145]. Les traitements des patientes par HIFU pourraient
donc étre améliorés grace a la caractérisation effectuée dans le cadre de cette étude aux fréquences
couramment utilisées par les dispositifs de traitement. Ces mesures montrent qu’aucune différence
significative n’a été observée sur les valeurs de I'atténuation ultrasonore entre les différentes densités
mammaires. La moyenne des coefficients a et b dans I'ensemble des échantillons caractérisés étaient
respectivement 0,21 + 0,04 Np.cm™*.MHz ! et 0,99 * 0,34. L’étude montre également qu’il a été difficile
d’avoir de grandes cohortes pour chaque type de densité mammaire. En trois années d’études, la
population d’échantillons étudiée était distribuée pour les densités |, II, I, IV selon n=1, n=14, n=6,
n=0 respectivement. Avec une moyenne de 67 ans, la distribution des densités correspond a la
distribution connue a un age équivalent et décrite par la classification BI-RADS (65-69 ans: 18% densité
I, 50% densité Il, 28% densité Il et 3% densité 1V) [146]. De facon concomitante a la distribution décrite
dans la classification BI-RADS, les patientes de densité | sont généralement trés agées, ne favorisant
ainsi pas |’ablation chirurgicale au profit d’'une hormonothérapie. A I'inverse, les patientes présentant
une densité IV sont généralement trés jeunes, ainsi la tumorectomie est alors privilégiée a la
mastectomie des lors que cela est possible. De plus, en raison d’admissions extérieures a la France
Métropolitaine et ainsi du manque de certains documents, la densité mammaire était alors inconnue
pour neuf des échantillons. Enfin, bien qu’aucune différence significative n’ait été observée dans les
mesures d’atténuation des tissus mammaires en fonction de leur densité, une tendance d’atténuation
plus faible pour les densités les plus élevées semble apparaitre sur la Figure Il.7. Une étude sur une
cohorte plus importante permettrait de répondre plus clairement a cette question.

Dans cette étude, I'atténuation ultrasonore a d’abord été estimée par la méthode pulse-écho sur un
panel de 15 échantillons afin d’obtenir une moyenne, utilisée pour définir les parametres des
traitements HIFU appliqués sur le reste des échantillons. Il s’agit d’une des techniques les plus robustes
pour estimer I'atténuation ultrasonore [147]. D’autres méthodes utilisant I'analyse des signaux
rétrodiffusés d’'images échographiques ou utilisant la force de radiation auraient également pu étre
utilisées [148][149], [150]. Ces méthodes peuvent étre appliquées avec des échographes standards,
sans ajout d’équipements particuliers a des fins de mesures acoustiques réalisées in situ avant
I'application du traitement HIFU. L’ensemble de ces approches restent toutefois tres sensibles aux
mouvements et difficilement applicable en clinique. La méthode de substitution utilisée dans le cadre
de cette étude est particulierement adaptée aux conditions in vitro et permet également un excellent
rapport signal sur bruit.

L’atténuation ultrasonore au sein de la lésion HIFU mesurée était plus importante (0.57 + 0.11 Np.cm’
1 MHz?) que celle du tissu mammaire non traité, ce résultat est en accord avec des études précédentes
réalisées sur d’autres organes [150], [151]. Le transducteur torique permet le traitement de larges
volumes en une unique insonification sans nécessiter le déplacement du dispositif. Cependant,
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I'augmentation significative de I’atténuation ultrasonore au sein de la lésion HIFU devrait étre
considérée dans la définition des stratégies de traitements lorsque de multiples insonifications sont
nécessaires comme avec ['utilisation des transducteurs conventionnels sphériques. Connaitre
I'atténuation ultrasonore au sein de la lésion HIFU est nécessaire a la définition des parametres de
traitement optimaux comme la puissance acoustique, le temps d’application, le nombre, I'ordre et la
localisation des différentes insonifications.

Concernant les simulations numériques réalisées au cours de I'étude, des différences importantes
étaient observées entre les |ésions simulées et celles qui sont obtenues expérimentalement. Plusieurs
points peuvent étre évoqués pour expliquer ces différences. Premieérement, bien que les mesures
d’atténuation ne semblent pas démontrer de différences notables entre les échantillons, les
observations macroscopiques et la palpation des échantillons montrent une hétérogénéité dans
I'architecture des tissus mammaires. Cette hétérogénéité est constatée sur tous les échantillons
observés avec une structure lobulaire et parfois la présence de zones fibrotiques. L'outil de simulation
actuel ne prend pas en compte une telle structure tissulaire et seuls des milieux homogénes peuvent
étre simulés. De plus, hormis la valeur de I'absorption ultrasonore qui provient des mesures réalisées
en appliquant un facteur de 0,85 sur la mesure d’atténuation [140], les autres paramétres (chaleur
spécifique, masse volumique ou encore le coefficient de diffusion thermique) proviennent de la
littérature en se basant, pour certains, sur les valeurs données dans la graisse. Différents taux
d’absorption ont été testés afin d’observer si cela permettait d’obtenir des résultats plus pertinents,
mais aucun d’eux ne s’est révélé intéressant. La valeur initiale de 85% a donc été conservée dans les
calculs de la BHTE des simulations calculées. De méme, I'ensemble du calcul de la BHTE s’effectue avec
les valeurs initiales entrées dans la simulation et sont considérées comme constantes, alors que la
plupart des parametres changent au cours de I'élévation de la température. Un autre point important
qui pourrait expliquer les différences entre les simulations et les expériences est le fait que le tissu
mammaire possede une capacité d’isolation thermique. Cette propriété est liée au caractére graisseux
du tissu mammaire et pourrait expliquer qu’a la suite de I'é

élévation de température provoquée par les
HIFU, la chaleur soit moins facilement diffusée, augmentant ainsi le volume traité. En effet, le tissu
mammaire est un tissu particulierement graisseux, or la graisse est un milieu qui posséde un
comportement acoustique particulier. Par exemple, ce tissu est le seul pour lequel la vitesse des
ultrasons chute lorsque la température augmente, pouvant conduire a des effets de défocalisation
[152]. Le concept de temps équivalent a 43°C est également critiquable car les valeurs utilisées sont
celles provenant d’observations sur le tissu hépatique alors que plusieurs études montrent des
différences importantes selon le tissu et I'espece considérée, sans toutefois donner de valeur pour les
tissus mammaires [153]. Plusieurs essais ont été conduits en faisant varier I'ensemble de ces
parametres sans toutefois que la lésion simulée (8,5 mm de diamétre en moyenne) ne se rapproche
réellement des lésions obtenues expérimentalement (21,8 mm en moyenne) et qui sont notablement
plus larges.

Les simulations s’avérant approximatives, des tests préliminaires sur sept échantillons ont été
nécessaires pour ajuster les parametres de traitement. Cette étape a ensuite permis de créer des
Iésions HIFU reproductibles de 20 millimétres de diametre et situées a 20 millimetres en profondeur
sous la peau. Les lésions étaient obtenues en 45 secondes, au moyen d’une unique insonification sans
avoir a déplacer la sonde de traitement. Les lésions étaient produites de fagon totalement non invasive
en préservant l'intégrité de la peau. Ce résultat peut permettre d’envisager le traitement
d’adénocarcinomes mammaires mesurant jusqu’a 15 millimetres de diametre avec des marges saines
essentielles a I'efficacité et a la sécurité du traitement. Si cette approche est validée cliniquement,
cette option pourrait ouvrir une nouvelle voie dans la prise en charge des adénocarcinomes
mammaires. Puisqu’une unique insonification de 45 secondes peut étre suffisante pour traiter une
tumeur, le dispositif peut étre tenu a la main et guidé par échographie via la sonde intégrée au centre
du transducteur HIFU. Une approche manuelle guidée sous échographie pourrait étre plus accessible



en clinique que les dispositifs HIFU actuelles robotisés et guidé sous IRM [95]-[97]. Les résultats de
I’étude soulignent également que, contrairement aux dispositifs sphériques utilisés actuellement
[154]-[157], 'hétérogénéité du tissu ne semble pas altérer la focalisation torique. Cela peut s’expliquer
par le fait méme que la nature géométrique du tore cherche a défocaliser et donc a créer une zone de
dépobt de chaleur plus large dans le tissu.

Cette étude a cependant plusieurs limites. Les mesures acoustiques ont été réalisées ex vivo apres
mastectomie et cela peut certainement avoir une influence sur le volume sanguin présent dans les
tissus. Toutefois il s’agit d’'un organe peu perfusé et la quantité de sang présente ou non doit avoir un
impact mineur sur les mesures. En outre, la taille des échantillons était comprise entre 3 et 5 cm. Une
fois mis en place dans le porte échantillon, une partie du faisceau ultrasonore était réfléchi par les
machoires du support ce qui est a I'origine d’'une perte d’énergie. De plus, cette étude a été menée
sur des parties saines du tissu mammaire, la tumeur étant conservée par le service
d’anatomopathologie. Aucune mesure ni traitement n‘ont été réalisés sur un adénocarcinome
mammaire. Ceci sera réalisé lors d’'une prochaine étude ex vivo, avant de mener un essai clinique.
Enfin, les images échographiques acquises avant et apres sonification ne permettent pas de délimiter
précisément la lésion HIFU. Une différence est visible dans la zone traitée qui devient hyperéchogéne
apreés le traitement. Comme une seule insonification est nécessaire, ceci ne devrait toutefois pas étre
une limitation absolue. Les mémes images acquises in vivo pourraient également étre plus
représentatives comme observé sur les tissus hépatiques ou les lésions HIFU étaient facilement
visibles in vivo sur les images échographiques alors que les mémes lésions réalisées ex vivo était
difficilement identifiables [114], [158]. L’élastographie passive pourrait également étre utilisée afin
d’améliorer la visibilité des lésions HIFU comme le montre I'’étude. Bien que les résultats soient
encourageants, la technique d’élastographie passive mise en ceuvre possede cependant des limites.
En effet, de par I'impossibilité d’accéder aux lignes radiofréquences de I'échographe relié au dispositif
d’imagerie intégré au centre du transducteur HIFU, il était nécessaire de retirer la sonde
d’élastographie pendant le traitement HIFU et de la replacer par la suite. Cette nécessité induisait un
biais important sur la pertinence de la comparaison des images obtenues avant et aprés traitement.
En connectant, la sonde d’imagerie intégrée au dispositif HIFU a un échographe ultra rapide dont
I’acces aux lignes RF est possible, les acquisitions d’élastographie pourraient étre réalisées selon I'axe
acoustique. De plus, bien que les dimensions de la zone traitée mesurées sur les images
élastographiques concordent avec celles mesurées par palpation, cette zone semble située plus pres
de la surface que la Iésion palpée macroscopiquement. Ce biais peut s’expliquer par la disposition du
tissu. En effet, lors de I'acquisition I’échantillon était maintenu par des sutures sur les machoires du
porte échantillon empéchant ainsi son affaissement. Or lors des mesures au pied a coulisse,
I’échantillon était posé sur un fond échelonné afin d’étre disséqué et photographié. Compte tenu de
sa compressibilité, les échantillons avaient tendance a s’étendre, induisant un biais de mesure entre
la localisation observée sur les images d’élastographie et les mesures réalisées macroscopiquement.
De plus, les modifications de souplesse du tissu restent des observations réalisées sur du tissu ex-vivo
et ces derniéres pourraient certainement étre différentes in-vivo. Enfin, d’autres méthodes
d’élastographie dites « actives », pourraient également apporter une solution satisfaisante pour
monitorer la création de la Iésion HIFU. Par exemple en utilisant le traitement HIFU pour créer la force
de radiation nécessaire [159].

Des études précliniques sont encore nécessaires avant d’envisager un essai clinique, celles-ci
concerneront la réalisation de Iésions HIFU a différentes profondeurs ainsi que sur des tissus tumoraux.
Des tests seront également conduits pour essayer d’augmenter le volume traité. En cas de succes, un
protocole d’évaluation clinique de Phase | sera élaboré pour démontrer, sur la base des résultats
obtenus en préclinique, la faisabilité d’un traitement HIFU chez environ 12 patientes nécessitant une
chirurgie du sein (tumorectomie ou mastectomie sur tumeur unifocale ou multifocale). Cette étape
permettra notamment d’objectiver I’ergonomie de la sonde et la faisabilité du repérage de la zone a
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traiter; la durée de réalisation de chacune des étapes de mise en ceuvre du dispositif ; la possibilité de
réaliser des lésions HIFU en profondeur dans le tissu mammaire ; I'absence de lésion sur les tissus de
voisinage ; |'efficacité de la destruction tissulaire. Cette étape préliminaire est indispensable avant
d’envisager d’utiliser ce dispositif pour la destruction par HIFU des tumeurs mammaires de tailles
limitées et ainsi s’intégrer dans la démarche actuelle de désescalade thérapeutique dans la prise en
charge du cancer du sein. L'utilisation d’une technique de destruction focalisée de tumeur mammaire
pourrait s’envisager a but thérapeutique pour remplacer a terme le geste chirurgical d’exérese
tumoral, en permettant aux patientes un traitement en consultation externe, sans les complications
ou séquelles associées a I'anesthésie générale et aux gestes chirurgicaux invasifs. Les complications du
geste chirurgical (outre le risque propre a chaque anesthésie générale) peuvent étre précoces et sont
principalement représentées par le risque d’infection (estimé a 4% des cas) [160] et le risque
hémorragique (estimé a 5% des cas) [161]. Ces complications précoces sont majorées chez les
patientes présentant des co-morbidités associées, en particulier les personnes agées chez qui
I'incidence du cancer du sein est en augmentation en rapport avec le vieillissement global de la
population [162]. Par ailleurs, le geste chirurgical conservateur est pourvoyeur de séquelles, les
principales étant représentées par les douleurs mammaires chroniques rapportées dans 20 a 30% des
cas [163], les séquelles esthétiques rapportées dans 20 a 40% des cas [44], [164]-[167] et les séquelles
psychologiques rapportés dans 20 a 40% des cas [31], [39], [44], [168]—-[170]. Afin de permettre de
minimiser ces aléas thérapeutiques associés a la prise en charge chirurgicale, I'utilisation de ce
transducteur torique pourrait étre particulierement intéressante, sous réserve que le traitement
puisse étre réalisé de maniéere rapide, sans recours a une anesthésie générale tout en permettant un
bon ciblage de la zone a traiter. Cette approche semble particulierement intéressante a utiliser chez
les personnes agées, chez qui la balance bénéfices-risques d’un geste chirurgical est fréquemment
discutée. En effet, le risque chirurgical et anesthésique augmente avec les co-morbidités présentées
par la patiente alors méme que le bénéfice du traitement est discuté en raison d’une diminution de la
mortalité par cancer du sein chez cette population par rapport au nombre de déces associés a d’autres
causes. En cas de succes sur une telle étape, I'emploi du dispositif pourrait permettre d’envisager un
traitement possible des cancers du sein de petite taille sur une plus vaste population. En effet,
I'incidence des petites tumeurs infiltrantes est en augmentation dans la population ciblée par le
dépistage mammographique, avec une proportion croissante de tumeur de moins de 10 mm. Dans ces
cas de figure le matériel cellulaire ponctionné lors de la biopsie préalable au traitement est suffisant
pour décider des traitements adjuvants sans nécessiter une analyse histologique de la piece opératoire
systématiquement ce qui rend une alternative non chirurgicale crédible. L’évaluation comparative de
I’efficacité du traitement pourra ensuite étre réalisé dans le cadre d’une étude de phase Ill randomisée
contrdlée versus chirurgie plus ou moins les autres techniques de destruction focalisée comme par
exemple la cryothérapie.



Conclusion du second chapitre

L'étude menée sur 30 échantillons humains de tissu mammaire sains a permis d‘acquérir une meilleure
connaissance de son atténuation acoustique. Le tissu mammaire se révele étre un milieu
particulierement atténuant (0,21 + 0,04 Np.cm™*.MHz?) par rapport par exemple au tissu hépatique
pour lequel avait été développée la sonde de thérapie utilisée dans I'’étude. Comme rapporté par
d’autres études, I'atténuation de la Iésion HIFU augmente significativement (0,57 + 0,11 Np.cm™*.MHz
1) dans le cas du tissu mammaire par rapport au tissu non traité. Aucune différence significative n’a été
observée concernant I'atténuation acoustique ou la vitesse de propagation ultrasonore entre les
différentes densités mammaires de I’étude. Bien que cela soit a confirmer sur une plus grande cohorte,
il n’apparait donc pas nécessaire en premiére intention de prendre en compte la densité mammaire
dans I'établissement des parametres de traitement. L'ensemble des informations acquises lors des
mesures ont été utilisées dans des calculs de simulation numériques afin de tester différents
parametres de traitement. Par rapport a la focalisation naturelle du dispositif qui était prévue pour
traiter en surface lors des applications hépatiques, les différentes focalisations électroniques ont pu
étre évaluées pour définir celle qui serait la plus adaptée a I'objectif de traitement non invasif fixé dans
cette étude. Les parametres tels que la puissance et le temps de traitement, estimés numériquement
comme optimaux ont cependant conduit a des lésions expérimentales relativement éloignées des
simulations. Les parametres de traitement ont donc été ajustés sur les 7 premiers échantillons. Apres
avoir défini expérimentalement les parameétres optimaux, le traitement a été appliqué sur 8
échantillons pour évaluer la reproductibilité du traitement. Des |ésions reproductibles de 21,8 mm +
2,0 mm de diametre, situées a 19,0 + 1,5 mm de profondeur sous la peau ont été alors obtenues.
L’ensemble de ces résultats permet d’envisager la possibilité de traiter des tumeurs mesurant jusqu’a
15 mm de diameétre et localisée a 20 mm de profondeur sous la peau en garantissant l'intégrité de
cette derniere et de celle des tissus intermédiaires le tout en considérant des marges saines sur la
périphérie de la tumeur. La zone traitée a pu étre imagée par élastographie passive.

Bien que les lésions obtenues en une seule insonification de 45 secondes soient tres larges (plus de 20
mm de diamétre), la taille des tumeurs pouvant étre incluses dans une étude clinique est tout de méme
limitée a 15 mm de diamétre. Envisager de juxtaposer des lésions imposerait |'utilisation de systemes
mécaniques, potentiellement robotisés, plus colteux et relativement lourds a mettre en ceuvre pour
assurer la précision des déplacements. L'utilité d’un transducteur torique est d’étre une solution
technologique de rupture permettant de traiter de facon sécuritaire, rapide et efficace avec le
dispositif tenu a la main, comme une sonde échographique. Dans le but de pouvoir traiter des tumeurs
plus volumineuses, sans avoir recours a des déplacements mécaniques du dispositif une nouvelle facon
de focaliser les ultrasons a été développée et brevetée. Cette solution fait I’objet du chapitre suivant.
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Chapitre Ill : Développement de |Ia
focalisation multi-torique permettant
I’élargissement du volume traité.
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Introduction

Les travaux décrits dans le chapitre Il montrent la possibilité de réaliser, avec un transducteur torique,
des lésions d’environ 20 mm de diameétre et localisées a 20 mm sous la peau de fagon totalement non-
invasive. Ces travaux ont été conduits avec un transducteur développé pour une utilisation
peropératoire avec pour objectif de créer des Iésions qui s’étendent depuis la surface de I'organe. Dans
le cadre d’'une application aux tumeurs mammaires, le chapitre précédent a démontré qu’en utilisant
le principe de focalisation électronique il est cependant possible de traiter en profondeur tout en
gardant le volume de traitement avantageux de la focalisation torique par rapport aux transducteurs
sphériques. Le volume traité reste toutefois limité et permet a ce jour d’envisager I'inclusion de
tumeurs mammaires de 15 mm de diamétre au maximum. Ce chapitre décrit un nouveau procédé de
focalisation au moyen d’un transducteur torique. Toujours dans une volonté de proposer des solutions
en rupture technologique le principe est d’augmenter les capacités de déflexion d’un transducteur
avec un minimum d’émetteurs ultrasonores. En prenant avantage de la symétrie de révolution torique
ce chapitre va montrer qu’il est possible par une approche de focalisation multi-torique, applicable en
scindant en deux le transducteur, de venir désaxer la zone de recouvrement de I'axe acoustique et de
créer ainsi une lésion en forme de couronne.

Ces travaux s’inscrivent dans la logique d’'une maitrise de I'énergie déposée et la réalisation en un
minimum de temps d’une |Iésion de taille appropriée aux tissus a traiter. Par ailleurs, ce traitement doit
étre réalisé sans nécessiter de déplacements mécaniques de la sonde. En effet, ces derniers
introduisent une sensibilité aux mouvements, impliquent une augmentation des temps de traitement
mais aussi une imprécision due a la manipulation manuelle ou alors imposent I'introduction d’un
systéme robotisé pour permettre des déplacements millimétriques. De plus, selon les tissus a traiter,
les déplacements de la sonde ne sont pas toujours envisageables, car les fenétres acoustiques
disponibles pour traiter les tissus sont parfois trés restreintes [171]. Ainsi, pour augmenter le volume
traité dans lequel une focalisation électronique est possible les dispositifs actuels utilisent des
configurations complexes (et donc de I'électronique associée) pour lesquelles de nombreux émetteurs
sont nécessaires.

Les traitements actuels des tumeurs mammaires par HIFU nécessitent justement cette complexité
d’instrumentation de par leur taille, leur forme, leur nombre d’éléments extrémement variés. De plus,
la forme conique de cet organe présentant I'air aréolaire a son sommet est également associée a des
tailles disparates avec, le plus souvent, une unique position possible pour la sonde afin de traiter la
tumeur. C'est a partir de cette unique position que doit étre traitée la totalité de la zone cible
comprenant la tumeur mais aussi une certaine quantité de marges saines. En effet, la position frontale
n‘est pas envisageable par la présence de la zone aréolaire et présente en plus du risque
d’endommagement de cette zone, un risque d’endommagement du muscle pectoral ainsi qu’une
réflexion de I'énergie ultrasonore sur les cotes, Figure lll.1a. Une position latérale suivant une
trajectoire circulaire sur la périphérie du sein est la plus sécuritaire, Figure Ill.1b.
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Figure Ill.1. Position et déplacements d’une sonde HIFU dans le cadre d’une application au traitement des tumeurs
mammaires. (a) L’approche frontale présente le risque potentiel de brilure aréolaires ou pectorales ainsi qu’une réflexion
sur les cétes. (b) Une approche latérale permet d’éviter ces risques tout en ayant accés a l'intégralité du volume mammaire.

La solution présentée dans ce chapitre a pour but d’élargir le volume traité sans introduire des
déplacements mécaniques et des temps de traitements lourds. A cet effet, la solution consiste a
éloigner la zone de dép6t de pression (la zone de recouvrement) de I'axe acoustique en minimisant le
nombre d’émetteurs nécessaires. Cette solution s’appuie sur la géométrie torique et sera présentée a
travers une partie théorique, des simulations numériques et les toutes premieres validations in vitro
sur pieces de boucherie. Cette solution a fait 'objet d’un brevet « Appareil de thérapie pour le
traitement de tissus par I’émission d’ondes ultrasonores focalisées croisées déportées. » déposé le 2
avril 2020 (n° 20 03282) en copropriété avec la société EDAP-TMS.

l. Principe de I'invention

L'invention consiste a focaliser électroniquement I'énergie a distance de I'axe acoustique du
transducteur réel, aussi appelé transducteur physique dans la suite du chapitre. Méme si |'activation
des émetteurs ultrasonores par une loi de retards ou de phases est bien connue de ’lhomme du métier,
la description qui suit en rappelle les principes. P(r) la pression totale déposée en chaque point de la
zone d’intérét est définie par I’équation 111.1 [140].

N j.p.C . e_(f'“milieu"'j-k)-?
P(?") = ]Z . Irvl=1fsun-e]'(pn- = .ds Equation II1.1

Avec P(r) la pression [Pa] au point r, dS un ensemble de sources élémentaires, o la masse volumique
du milieu de propagation, c la vitesse des ondes ultrasonores dans le milieu de propagation, A la
longueur d'onde, N le nombre d'éléments actifs du transducteur, S la surface de chaque source
d'émission, u, la vitesse normale de I'élément n, @, la phase appliquée a I'élément n, ajjiey 1€
coefficient d’atténuation du milieu, f la fréquence d’utilisation du transducteur et enfin k le nombre
d’onde. Selon la méthode dite de la « réponse maximale » [172], la phase issue de chaque élément du
transducteur au point de focalisation désiré est obtenue en fixant ¢,, = 0 dans I'intégrale linéaire citée
au-dessus. Ainsi, la phase appliquée a chaque élément pour obtenir un signal maximal au point
souhaité est donnée par I’équation 111.2.

Im[P(n,m)]

Phase [(n,M)] = arctanm Equation IIl.2
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Avec Im[P(n,m)] et Re[P(n,m)] respectivement les parties imaginaires et réelles du champ de
pression au point M émis par I’élément n du transducteur. Ainsi, pour chaque élément, n, le retard 7,,,
lui, est défini par I'’équation II1.3.

T Phase[P(n,M)] Equation II1.3
- 2nf

Une autre méthode de calcul, dite méthode « des temps de vol » consiste elle a établir la différence
de chemin, pour chaque élément n, émettant entre le point de focalisation naturel et le point de
focalisation désiré. Le retard de chaque élément est alors défini par I’équation Il1.4.

_ [dnat]_[dfoc] , .
Ty, = ———————— Equationil.13

c
Avec dpq; la distance entre I'élément n et son point de focalisation naturel, d,. la distance entre
I’élément n et le point de focalisation désiré et c la vitesse des ondes ultrasonores dans le milieu de
propagation. La phase est alors obtenue via |’équation Il.5.

Tp*360
T Equation I11.14
c

Enfin, une autre approche, celle dite du « transducteur virtuel » consiste a définir un émetteur
ultrasonore virtuel de gé¢ométrie différente, également découpé en N éléments, puis de faire coincider
dans 'espace le centre du premier élément de I'émetteur réel avec le centre du premier élément de
I’émetteur virtuel. La distance d,, entre chaque élément respectif permet alors de calculer le retard a
appliquer selon I’équation lll.6.

_ ldal .
Th = T Equation Ill.6

Avec c la vitesse des ondes ultrasonores dans le milieu de propagation. La phase est alors obtenue via
I’équation Il1.7.

Tp*360
QY = —17  Equationlll.7
/c

Les lois de retards générées par I'invention ont été calculées selon la seconde méthode exposée, celle
dite des « temps de vol », en revanche |’explication de l'invention sera faite selon la méthode dite du
« transducteur virtuel » afin de faciliter la compréhension de cette derniére.

Lors du développement, deux solutions ont été envisagées pour parvenir a écarter la zone de
recouvrement de I'axe acoustique.

La premiére consiste a réaliser une bascule virtuelle de I'’ensemble des éléments de focalisation, Figure
11l.2b. Dans ce cas de figure, I’axe de révolution du transducteur, qui est également son axe acoustique,
est basculé d’un ange ©. Ainsi, I'anneau de focalisation et la zone de recouvrement se retrouvent
basculés permettant ainsi de placer la zone de recouvrement (le maximum de pression) a distance de
I’axe acoustique, Figures Il1.2.
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Figure 111.2. (a) Représentation du transducteur physique et de sa focalisation naturelle avec ZR la zone de recouvrement. (b)
Représentation du transducteur virtuel, obtenu par bascule du transducteur physique, avec ZR’ la zone de recouvrement qui
serait alors obtenue par focalisation électronique.

Selon I'angle de bascule imposé il serait alors possible d’augmenter considérablement le volume de
traitement en appliquant différentes valeurs a ©, Figure IIl.3. Ainsi, comme représenté
graphiguement sur les Figures I11.3c et 1l.3d il est possible d’élargir une Iésion élémentaire dans tous
les plans en créant 4 ablations accolées sans avoir a déplacer mécaniquement le dispositif. Cependant,
par la complexité technique liée au nombre d’émetteurs nécessaires et par I'augmentation du temps
de traitement non négligeable pour obtenir un élargissement dans I’ensemble des plans, cette solution
n’a pas été retenue. En effet, il serait nécessaire de découper le transducteur de fagon a obtenir des
émetteurs d’une taille proche de la longueur d’onde afin d’obtenir un rayonnement optimal dans
I’espace de ces derniers.
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Figure I1l.3. (a) Représentation schématique du transducteur physique créant la zone de recouvrement ZR en focalisation
naturelle ainsi que du transducteur virtuel qui serait physiquement nécessaire pour obtenir la zone de recouvrement ZR’.
(b) Représentation schématique de ZR et ZR’ vue de dessus dans le plan XY. (c) et (d) Représentation schématique de 4
zones de recouvrements obtenues par bascule selon différents angles et axes de bascule.



La seconde solution prend quant a elle avantage de la révolution géométrique du transducteur pour
créer une ablation en forme de couronne. C’est cette invention qui a fait I'objet d’'un dép6t de brevet.
Dans le cadre de ce chapitre, cette solution sera détaillée et appliquée avec MFocus 3.

Le principe consiste a venir scinder le transducteur en deux secteurs radiaux, la découpe annulaire
étant conservée, afin de ne plus penser comme un transducteur torique physique mais deux
transducteurs virtuels hémi-toriques, Figure 111.4.
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Figure Ill.4. (a) Représentation schématique de deux hémi-transducteurs toriques virtuels créant une zone de recouvrement ZR’ en
rotation a distance de I'axe de révolution du transducteur physique. (b) Représentation schématique de la méme situation mais en
représentant également le transducteur physique.

De par cette modification, les zones de focalisation se retrouvent modifiées, mais I'axe de révolution
du transducteur physique est conservé. L’anneau de focalisation va se scinder en deux demi-anneaux
de focalisation Zc1 et Zc2 pouvant posséder des rayons différents (Figure 111.5a) et pouvant étre situés
a des profondeurs différentes comme le montre Figure lll.5b. Ainsi, les configurations peuvent
disposer d’un plan focal unique confondant Pf1 et Pf2 (les plans focaux contenant Zc1 et Zc2) ou bien
disposer de deux plans focaux Pf1 et Pf2 distincts.
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Figure II.5 a et b. Représentation de différentes focalisations avec deux transducteurs hemi-toriques. L’anneau de
focalisation est scindé en deux demi-anneaux de focalisation Zc1 et Zc2 pouvant posséder des rayons différents et pouvant
étre situés a des profondeurs (Pf1 et Pf2) différentes. Avec E1 et E2 les cercles a I'origine des deux transducteurs virtuels,
cl1 et c2 leurs centres, S 'axe de révolution et donc I'axe acoustique du transducteur physique, 8b1 et 8b2 les limites
supérieures des transducteurs virtuels, 8alet2 les limites inférieures des transducteurs virtuels, S1 et S2 les transducteurs
virtuels vu en coupe dans le plan XZ, al et a2 les axes acoustiques propres de S1 et S2, Pf1 et Pf2 les plans focaux de S1 et
S2,Zc1 et Zc2 les demi-anneaux de focalisation produits par S1 et S2, ZR’ la zone de recouvrement obtenue par le croisement
des faisceaux de S1 et S2 et enfin | le point maximal de pression situé au centre de ZR’.

Il devient alors possible de produire une zone de recouvrement, ZR’, a distance de I'axe de révolution.
Ainsi, a 'image d’un arc de cercle tracé par un compas, la révolution de ZR’ a distance de I'axe va créer
une zone de focalisation en forme de demi-couronne en une insonification puisque I'axe de révolution
du transducteur physique est conservé, Figures Il1.6.
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Figure I11.6. Représentation schématique du principe de la rotation de la zone de recouvrement ZR’ a distance de I'axe
acoustique. (b) Représentation schématique de la zone ZR’ obtenue en 3 dimensions.

Semblablement, en réalisant une focalisation symétrique inverse (le transducteur virtuel 1 devient le
transducteur virtuel 2 et inversement), il est possible de venir créer lors d’une seconde insonification
la demi-couronne complémentaire, ZR”, et ainsi un élargissement de la lésion HIFU dans I'ensemble
des plans peut étre obtenu, Figures I11.7.
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Figure Ill.7. (a) Représentation schématique de la zone de focalisation ZR”, symétrique a ZR’. (b) et (c) Représentation
schématique des trois zones de focalisations juxtaposées. Une lésion HIFU pourrait étre obtenue par ZR, puis élargie par
ZR’ et ZR”.

Les cas de figure illustrés sur les Figures I11.6 et l1l.7 considérent un élargissement symétrique, basé sur
la forme géométrique de la lésion élémentaire. Néanmoins, il est tout a fait possible de créer des zones
de recouvrement de diverses formes et donc des couronnes de diverses formes (Figure 111.8a). Il est
également possible de superposer des couronnes symétriques ou non et de combler ou non le centre
de la lésion tubulaire selon le besoin, Figures Ill.8b,c et d.
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Figure I11.8. lllustrations de différentes configurations possibles avec un transducteur torique coupé en deux. (a) lllustration
de deux zones de recouvrement désaxées non symétriques. (b) Juxtaposition le long de I'axe acoustique de couronnes
symétriques formées par des zones de recouvrement désaxées et sans utiliser la zone de recouvrement centrale. (c)
Juxtaposition le long de I'axe acoustique de couronnes symétriques mais de largeurs différentes formées par des zones de
recouvrement désaxées et sans utiliser la zone de recouvrement centrale. (d) Juxtaposition le long de I'axe acoustique de
couronnes formées par des zones de recouvrement désaxées symétriquement et en utilisant la zone de recouvrement.

Finalement, un large panel de lésions est possible en utilisant la focalisation multi-torique sans
nécessiter un grand nombre d’émetteurs. Il existe cependant des limites géométriques au-dela
desquelles la focalisation ne sera pas possible. D’'un point de vue purement géométrique la zone de
recouvrement est un quadrilatére dont une des diagonales est un axe de symétrie, cette figure est plus
communément appelée un « cerf-volant ». Le maximum de pression se situant a l'intersection des
diagonales. Considérons les demi-diagonales de la zone de recouvrement notées 1, 2, 3 et 4 sur la
Figure lll.9a. La zone de recouvrement doit posséder une demi-diagonale 2 supérieure aux autres demi
diagonales. Les demi-diagonales 3 et 4 doivent étre inférieures ou égales a la demi-diagonale 1, Figure
lll.9a. Enfin l'inclinaison du désaxement ne peut se faire uniquement dans le sens ou le sommet
supérieur de ZR’ s’écarte de I'axe de révolution, Figure Il1.9b. Si 'une de ces conditions n’est pas

respectée, les faisceaux émis par le transducteur seront divergents rendants impossibles la création
d’une lésion.

. (a) Axe de révolution (b)
|
|
AY /!
1 ) /
y : A AR 4
3 —ﬁ—r—ﬁ— = \\ ."'
i N ’
\ /
A ’
/ \
i/ A
/ A
i/ N
LN, | S S

e N

Figure 111.9. (a) Demi-diagonales de la zone de recouvrement. (b) Représentation schématique de deux zones de
recouvrement qui remplissent la condition d’inclinaison extérieure ZR’ et ZR” (en jaune), et deux autres zones qui ne sont
pas réalisables (en rose).

Au-dela de ces limites géométriques, les possibilités de focalisation sont également limitées par la
directivité de chacun des éléments qui composent le transducteur. En effet, un transducteur est
capable de déposer de la pression dans la zone ol ses émetteurs émettent un champ et ne pourra pas,
déposer de la pression en dehors. Enfin, au niveau de I'appareil thérapeutique, il est nécessaire que le
transducteur possede au moins deux secteurs radiaux eux-mémes divisés en plusieurs émetteurs.
Cependant, la taille des émetteurs joue un réle dans la facilité d’application de la solution. Ces limites
sont présentées plus en détail dans la suite de ce chapitre par l'intermédiaire de simulations
numériques et de mesures des champs de pression dans I'eau.
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. Matériel et méthode

1. Evaluation des possibilités de focalisations

a) Calculs géométriques

Comme détaillé préalablement, le maximum de pression émis par un transducteur torique se situe a
I'intersection des diagonales de la zone de recouvrement. Pour appliquer une focalisation multi-
torique avec un transducteur torique divisé en deux, le principe est de définir la localisation et la forme
de la nouvelle zone de recouvrement souhaitée selon les contraintes géométriques énoncées
précédemment. Ainsi, a partir de ZR’ les coordonnées des centres des cercles (c1 et c2) de chaque
hémi-tore peuvent étre calculées pour définir les phases a appliquer sur chacun des émetteurs des
hémi-tores composant le transducteur, Figure Ill.10a. Si les conditions énoncées précédemment ne
sont pas respectées, les systemes permettant de remonter aux coordonnées cl et c2 ne pourront étre
résolus.

Zc2
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Figure 111.10. (a) Représentation schématique de ZR’ et de ses sommets E’, F’, G’ et H’. (b) représentation schématique de
ZR’ dans le plan XZ avec [H’E’) et [G’F’) les demies droites représentant les faisceaux de I’hémi-tore focalisant en c2, sur le
demi-anneau Zc2, de méme [E’F’) et [G’H’) sont les demies droites représentant les faisceaux HIFU de I’hémi-tore
focalisant en c1, sur le demi-anneau Zc1.

Apres établissement des équations de droites représentant géométriquement I'extrémité des
faisceaux HIFU a I'origine de ZR’ (Figure I11.10b), il convient de chercher les coordonnées des points
d’intersection de ces derniéres et donc des points c1 et c2. Les Equations I11.8 définissent les équations
des demi-droites [E'F’), [H'G’), [H'E’) et [G'F’), elles posent les systemes a résoudre pour obtenir les
coordonnées des points c1 et c2 en coordonnées cartésiennes avecy; =y.en cl et y; = ysen c2.

[EF) =y, =ax + b,
[HG) =y, =a,x+ b,
[HE) =1y; =azx"+ bs
[GF) =y, = asx + b,
Equations I11.8.

Une fois les points c1 et c2 connus il est alors possible de calculer les retards selon la démarche décrite
précédemment dans le paragraphe Ill.Il. Basé sur ce principe, différentes focalisations ont été
déterminées et avant d’étre simulées numériquement.



Il est a noter qu’une seconde facon d’utiliser la focalisation multi-torique existe. En effet, il est possible
d’appliquer le principe de focalisation multi-torique de fagon a « basculer » les points focaux c1 et c2.
Si I’'on souhaite par exemple élargir une zone de recouvrement obtenue en focalisation naturelle ou
en focalisation électronique classique. Il suffit, dans ce cas, d’appliquer un angle a par une matrice de
rotation aux points de focalisation de la zone de recouvrement initiale, Figure lll.11b. Une zone de
recouvrement de méme profil 2D, dite « basculée », est ainsi obtenue et sera a l'origine de la
couronne. Cette configuration a été simulée numériquement et des mesures de champs de pression
ont également été réalisées pour cette derniere.
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Figure 1ll.11. Représentation schématique des deux modes de fonctionnement de la focalisation multi-torique. (a) Mode de
fonctionnement dit « libre ». (b) Mode de fonctionnement dit « basculé »

b) Détermination graphique

Une interface graphique 3D sous GeoGebra (GeoGebra 6.0.507.0-w, International GeoGebra Institute)
a été développée afin de pouvoir visualiser instantanément les différentes zones de focalisation
pouvant potentiellement convenir aux objectifs thérapeutiques, Figure 111.12. Ainsi, il est possible de
déplacer dynamiquement c1 et c2 afin de venir créer ZR’ dans la zone ou il semble intéressant de venir
déposer de la pression. Cette interface permet également d’établir la forme du profil 2D de la couronne
souhaitée. Une version 2D a également été développée, elle permet la visualisation des points de
focalisations dans un repere cartésien 2D.
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Figure 1l1.12. Représentation graphique dans un repére 3D du transducteur physique MFocus 3 (Dext et Décho
représentent respectivement le diametre extérieur du transducteur et le diameéetre de l'ouverture centrale du
transducteur), de ZR la zone de recouvrement en focalisation naturelle et enfin de ZR’ la zone de recouvrement créée
a distance de I'axe acoustique et a l'origine de la Iésion en forme de couronne. C1 et C2 étant les centres des sphéres
génératrices des deux hémi-tores virtuels Les valeurs numériques étant les distances respectives des zones de
recouvrement par rapport a I'extrémité du transducteur, Dext.

Ces tracés restent toutefois purement géométriques. lls présentent I'avantage de pouvoir estimer tres
rapidement des zones potentielles de traitement mais doivent étre confirmées ensuite par des
simulations plus précises puis par des mesures expérimentales de la pression réellement émise. Ainsi,
une fois les coordonnées de cl1 et c2 obtenues, les phases a appliquer sont générées par un code
MATLAB (MATLAB 2017b, The MathWorks Inc.) afin d’étre intégrées dans le logiciel de simulation CIVA
médical et dans les différents systemes de commande utilisés (IGT et MSONIC) pour piloter les sondes
HIFU.

2. Simulations numériques

Les simulations numériques étaient réalisées avec le logiciel CIVA médical dont les détails ont été
donnés dans le chapitre |l partie 1.3. Dans I'ensemble des simulations, I'origine des axes X, Y et Z était
définie comme étant le centre du transducteur. Le pas d’échantillonnage spatial de la zone de calcul
était fixé a 0,2 mm, soit A1/3 pour une fréquence de 2,5 MHz. Les simulations étaient principalement
réalisées dans I'eau afin d’obtenir une comparaison la plus pertinente possible avec des mesures
expérimentales. Une partie des simulations a également été réalisée dans le tissu hépatique et dans le
tissu mammaire afin d’estimer les dommages thermiques pouvant étre induits. Le tableau Ill.1 décrit
les caractéristiques des tissus biologiques utilisés pour les simulations. Ces valeurs proviennent de
I’étude du chapitre Il en ce qui concerne le coefficient d’atténuation et la vitesse de propagation des
ultrasons dans le tissu mammaire et de la base de données de la fondation IT’IS pour les autres
parametres [112].



Tissus biologiques Hépatique Mammaire Cutané

Température initiale (°C) 37 37 37

Coefficient d’absorption

7,2 21 21,58
(Np.m1.MHz?)
Masse volumique (kg.m3) 1060 911 1109
Chaleur spécifique (J.Kg'.°C
1) ur spécifique (1.Kg 3700 2348 3390,5
C tivité th i
onductivité thermique 05 0,209 0,372

(W.mt°ch)

Tableau Il 1. Caractéristiques des tissus biologiques utilisés dans les simulations.[112]

Des simulations ont également été menées en utilisant une focalisation multi-torique avec un
transducteur composée de plus de deux secteurs radiaux pour estimer les limites et I'intérét de
secteurs plus nombreux par rapport a une solution simple avec uniquement deux secteurs. Les
simulations ont été menées avec 4, 6 et 8 secteurs radiaux. Pour cela, une matrice de rotation dans le
plan XY du transducteur a été appliquée afin d’obtenir les équations nécessaires au calcul des lois de
retards des n secteurs. De facon générale, le principe suivi était le méme, a savoir que pour n secteurs
radiaux chacun d’entre eux étaient a I'origine d’une portion de n/n de I'anneau focale. Ainsi, il ne
s’agissait plus de penser la solution comme ['utilisation de deux hémi-tores mais comme un
transducteur découpé en quadri-tores, hexa-tores ou en octo-tores.

3. Mesures des champs de pression dans I'eau

a) Systeme HIFU
Comme expliqué dans le chapitre I, le transducteur de MFocus 3 est découpé en 32 anneaux
concentriques équisurfaciques. Cependant, pour des raisons de fabrication, le transducteur a été
réalisé en assemblant quatre secteurs radiaux. En revanche, I’électronique qui était initialement
présente dans la sonde fusionnait les 128 éléments répartis sur ces quarts de surface pour un
fonctionnement unique en 32 anneaux émetteurs concentriques équi-surfaciques. Ainsi, dans le but
d’appliquer le principe de focalisation multi-torique qui nécessite de posséder au moins deux secteurs
radiaux, une nouvelle carte électronique a été congue. Cette derniére a pour but d’adresser 32 signaux
de puissance et de phases aux 128 émetteurs (4 secteurs x 32 anneaux) selon 3 modes. Le mode dit
« normal » permet d’adresser les signaux de fagon a ce que les quarts de surface A, B, C et D constituant
le transducteur soient pilotés avec les mémes phases sur chacun des quarts (Figure I1ll.13a) ce qui
correspond au mode de fonctionnement habituel de la sonde. Le mode brevet dit « vertical »
permettant de fusionner deux a deux les quarts de surface pour un fonctionnement en demi-anneaux
via les secteurs radiaux AD et BC. Ne possédant que 32 voies sur I'amplificateur ce mode fusionne
également deux a deux les demi-anneaux, Figure Ill.13b. Et enfin, le mode brevet dit « horizontal »,
réalisant la méme distribution que le mode précédent, sur les secteurs radiaux AB et DC, Figure lll.13c.
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Mode Normal Mode Brevet « vertical » Mode Brevet « horizontal »

()

32 anneaux 2x32 % anneaux 2x32 % anneaux

Figure 111.13. (a) Fonctionnement en mode normal ol une voie de puissance est reliée a quatre émetteurs répartis sur les
quatre-quarts du transducteur afin de former un anneau. (b et c) mode de fonctionnement brevet ol une voie puissance est
reliée a quatre émetteurs situés sur deux quarts. Les anneaux sont fusionnés deux a deux pour prendre en compte la limite de
32 amplificateurs de puissance disponibles. Entre le mode vertical et horizontal le choix de fusion des quarts est modifié pour
appliquer la solution selon un axe privilégié, mais le principe de distribution est le méme.

C’est dans cet objectif qu’a été pensée la logique du circuit électronique ayant pour but de remplacer
le circuit imprimé de reprise initialement présent dans la sonde. Des relais électromécaniques étaient
utilisés pour distribuer les signaux aux émetteurs souhaités. Ces relais fonctionnent comme des
interrupteurs, permettant ainsi la commutation d’une entrée entre plusieurs sorties. La commutation
s’effectue par un mobile mécanique mis en mouvement selon la présence ou non d’un champ
électromagnétique au sein du relais. Lors de la présence d’une tension aux bornes de la bobine, un
champ électromagnétique est créé, induisant une force de Lorentz sur le mobile aimanté et un
mouvement de celui-ci, modifiant I'aiguillage des signaux. Afin de diminuer le nombre de relais
nécessaire et ainsi I'encombrement sur la carte, des relais « Double Pole Duals Throw » (DPDT) ont été
utilisés. Dans un relais DPDT, un unique signal de commutation et donc une unique bobine permet la
commutation de deux signaux d’entrée, Figure Ill.14.

Signaux (puissance & phase)

e ————
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Interrupteurs
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commande /! g <_“‘:\Electroaimant

[ —
S Relais DPDT

Figure 1ll.14. Composition et principe de fonctionnement d’un relais DPDT.

Afin qu’il soit possible de naviguer entre les trois modes présentés ci-dessus au cours d’un traitement,
il a été nécessaire d’utiliser deux signaux de commandes dénommeés : COM 1 et COM 2. Ainsi, le
contrdle de la commutation a été codé sur 2 bits en utilisant également I'opérateur logique « ou » pour
Com 1 | Com 2. La Figure Il.15 représente la logique du réseau de commutation mis en place.
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Figure 111.15. Ce schéma représente le réseau de commutation montrant sur deux entrées de I'amplificateur de puissance (une voie
paire et une voie impaire) et deux anneaux successifs (un pair et un impair). Sur ce schéma les triangles A,B,C,D représentent les quarts
de transducteur des anneaux numérotés pairs et impairs respectivement. Le jeu de couleurs fuchsia, mauve et rose fait référence au
chemin emprunté par le courant selon le mode de fonctionnement. Les relais sont contrélés par les signaux de commande Com 1, Com
2etCom1 [ Com 2.

La carte électronique correspondante a été réalisée en collaboration avec la société Siemel (Indre,
France). La Figures 111.16 montre des photos de la sonde MFocus 3 équipée de la carte initiale et avec
la nouvelle carte permettant I'application du brevet. Les relais étaient alimentés par une tension 0-5V
légendée sur la Figure 1ll.16c. Les dispositifs de pilotage de la sonde disposent chacun de sorties en
tension continue différentes : 24V pour I'appareil MSonic et 5V pour I'appareil IGT. Quatre entrées
Com1 et Com2 (deux en 5V et deux en 24V) étaient donc nécessaires pour recevoir les signaux de
commande provenant des deux dispositifs de pilotage présents au laboratoire.

Entrées 32 voies
Amplificateur (1)

Cable (3)
d’imagerie
[/ N :

5 [ { \$

DR - ' !

) B B
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(a) (c) EE EE
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5V 24V

Connexions quarts
transducteur (2)

Figure I11.16. (a) CAO de la sonde MFocus 3 dans son état inital sans son couvercle. (b) Photo de la sonde MFocus 3 dans son
état initial sans son couvercle. (c) Photo de MFocus 3 équipée de la nouvelle carte. Des entrées 5V ou 24V pour Com1 et Com2
sont présentes pour pouvoir utiliser cette sonde avec les deux dispositifs de commande présents au laboratoire
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b) Dispositif de mesure

Le dispositif de commande utilisé pour les champs de pression repose sur un amplificateur de
puissance IGT de 32 voies (Image Guided Therapy, Pessac, France) connecté a un PC de contrdle. Ce
systeme permet de délivrer une puissance maximale de 15W électrique par voie et était programmable
en phase avec une résolution de 11° (ou 12,5 ns) permettant d’appliquer le principe de focalisation
électronique des ondes HIFU. L'amplificateur de puissance comprend également une sortie 0-5V et
deux sorties en facade connectées a un démultiplexeur interne. Les sorties connectées au
démultiplexeur sont congues pour convertir une consigne comprise entre 0 et 15 en tension continue
comprise entre 0 et 5V. L'IGT discrétise I'ensemble des signaux (phase, puissance) entre 0 et 255 bits.
Un software a spécialement été développé afin de permettre |'adressage des signaux adéquats pour
I"application du principe breveté. Le systeme permettait également de mesurer la puissance électrique
émise et réfléchie générée par voie par les amplificateurs de puissance. Les mesures de pression
étaient réalisées en appliquant des trains d’impulsion courts contenant 250 sinusoides répétées toutes
les 0,2 secondes avec une puissance acoustique de moins de 1 watt évitant ainsi tout dommage
thermique au transducteur et a I’hydrophone mais permettant d’obtenir le régime permanent. Le pas
spatial était de 0,2 mm comme a celui utilisé pour les simulations numériques afin de permettre des
comparaisons. Les mesures ont été réalisées a I'aide d’'un hydrophone (HGL-0200, ONDA, Sunnyvale,
Etats-Unis) possédant une ouverture de 200 um, une bande passante allant de 0,25 a 40MHz et une
haute sensibilité (50 nV/Pa). L’hydrophone était fixé sur le bras robotisé d’un banc de mesure UMS
(software V3.4.2.83, Precision Acoustics, Dorchester, Angleterre). Afin d’assurer un alignement
optimal entre I'hydrophone et le transducteur, des supports mécaniques spécifiques ont été
développés en CAO puis fabriqués par impression 3D. Le montage était fixé sur une cuve contenant de
I'eau dégazée a température ambiante. La Figure 1lIl.17 représente un schéma du montage du
transducteur et de I’'hydrophone.

MFocus3  Hydrophone
Cuve Bague de fixation , )

N MFocus3 A
A -

/

Bras robotisé

Support sondes /

Eau
dégazée .

Support hydrophone

Figure 111.17. Schéma représentant le montage avec les systemes mécaniques permettant I'alignement du transducteur
avec I’hydrophone.

Les signaux envoyés par le transducteur et réceptionnés par I’hydrophone étaient affichés sur un
oscilloscope WaveSurfer 24MXs-A (Teledyne Lecroy,Chesnut Ridge, Etats-Unis). L’oscilloscope était
reli¢ a l'ordinateur de contréle du banc de mesure afin de synchroniser les acquisitions aux
mouvements de I'’hydrophone. L'ensemble du montage est visible sur la Figure 111.18.
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Figure 111.18. Photo du dispositif de mesure de pression en condition d’utilisation.
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4. Expérimentation in vitro

Sur la base des résultats de simulation et des mesures de champs de pression, une étude in vitro était
mise en place afin de valider les estimations du modéle numérique. Les expérimentations étaient
réalisées sur du foie de génisse. Le méme porte échantillon que celui congu pour les expérimentations
du chapitre Il a été utilisé afin de maintenir les échantillons de foie.

La préparation des échantillons consistait a découper le foie de génisse pour obtenir des échantillons
de taille compatible avec le support et a procéder au dégazage de ces derniers. Pour cela, les
échantillons étaient placés dans un cristallisoir rempli d’eau dégazée puis installés sous une cloche au
sein de laquelle un vide de 0,5 bar était appliqué pendant 30 minutes. Cette étape préliminaire avait
pour but d’éliminer les bulles éventuellement présentes dans le réseau veineux de I’échantillon.
Ensuite, le cristallisoir contenant les échantillons était entierement plongé dans la cuve d’eau dégazée
des expérimentations, en prenant soin d’éviter tout contact avec l'air. Une fois sous I'eau, les
échantillons étaient installés dans le porte échantillon. L’eau de la cuve était ensuite portée a 37°C a
I'aide d’un thermostat Polystat 36 (Fisher Scientific,Hampton, Etats-Unis) afin que I’échantillon
atteigne cette méme température. Un thermocouple aiguille MT-29/5HT (Phymep, Paris, France) était
inséré au coeur de I’échantillon afin de s’assurer que la température des tissus biologiques était bien
de 37°C. Le dispositif de commande était le méme que celui présenté dans le paragraphe 1.4 du
chapitre Il, a savoir la machine MSonic. La sonde de thérapie était MFocus 3 équipée de la carte
électronique permettant I'application de la focalisation multi-torique, comme indiqué dans le
paragraphe Il.3a. La sonde était placée et fixée via un bras mécanique. La sonde était positionnée de
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sorte que lI'enveloppe de couplage et de refroidissement soit en contact avec la surface de
I’échantillon. D’'une application, a I'autre la hauteur de I'enveloppe et donc son remplissage étaient
constants. L'ensemble du montage est visible sur la Figure 111.19.

Thermostat

Figure 111.19. Photo du montage des expérimentations sur foie in-vitro.

La puissance acoustique utilisée lors des traitements était de 110 watts acoustiques. Les lois de phases
ont été calculées préliminairement via le code développé puis intégré dans le programme de
commande. Un échographe (BK 3000 scanner, avec une version du logiciel BK 5000, BK médical,
Danemark) permettait la visualisation de I’échantillon et assurait ainsi le placement de la sonde HIFU
au moyen de la sonde échographique logée au centre du transducteur HIFU. La focalisation
électronique appliquée était déterminée d’aprées les simulations et les mesures de champs de pression
présentés ci-dessous. Afin d’effectuer un contréle visuel et pouvoir photographier la lésion obtenue
apres l'application du traitement, une découpe le long de I'axe acoustique était réalisée. Les
dimensions des Iésions étaient mesurées a I'aide d’un réglet digital selon deux axes.



[1l. Résultats

1. Simulations numériques et mesure de champs de pression
Les résultats obtenus en focalisation naturelle sont représentés sur la Figure 111.20 selon les plans XZ,
YZ et XY. Le plan XY a été mesuré a une profondeur Z=70 mm afin d’observer I'anneau focal de 30 mm
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Figure 111.20. Les figures a gauche illustrent géométriquement le motif de focalisation, les figures au centre représentent les
résultats de simulations numériques et enfin celles de droite les résultats des champs de pression mesurés. Sur les résultats de
simulations numériques et de mesure de pression, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.

La Figure 111.21 montre les résultats obtenus lorsque la focalisation multi-torique consiste a appliquer
une rotation initiale d’'un angle de 7° aux points de focaux initiaux. Les coordonnées | et J les points de
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focalisation des deux hémi-tores a I'origine de ZR’ sont alors respectivement | (X=6,56 mm ; Z= 71,32
mm) et J (X=-23,21; Z=67,7 mm) dans le plan XZ. Bien que dans cette configuration le maximum de
pression se retrouve sur I'axe acoustique, la nouvelle zone de recouvrement ZR’ est bien présente a
I’endroit estimé avec au moins 50% de I'amplitude maximale.
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Figure 111.21. Les figures a gauche illustrent géométriquement le motif de focalisation, les figures au centre représentent
les résultats de simulations numériques et enfin celles de droite les résultats des champs de pression mesurés. Sur les tracés
géomeétriques les courbes en surépaisseur bleues représentent le transducteur physique, les courbes en surépaisseur rouge
représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes en surépaisseur orange représentent I'autre hémi-tore
(demi-transducteur virtuel), le quadrilatére bleu la zone de recouvrement initiale (focalisation naturelle) et enfin le
quadrilatere rouge le profil de la couronne obtenue par rotation de ZR la zone de recouvrement naturelle. Sur les résultats
de simulations numériques et de mesure de pression, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au
maximum.

La Figure 111.22 montre les résultats obtenus pour cette méme focalisation dans différents plans XY.
Les calculs et les mesures ont été réalisés a une profondeur Z=68 mm afin d’observer le demi-anneau
de focalisation passant par J, a Z=71 mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation passant par |
et enfin a Z=52 mm afin d’observer la demi-couronne créée par la révolution de la zone de
recouvrement créée via la focalisation multi-torique.
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Figure 111.22. Les figures a gauche représentent les résultats de simulations numériques et celles de droite les résultats des
champs de pression mesurés. Les résultats des champs de pression mesurés correspondent aux espaces simulés délimités par
les carrés roses. Sur les résultats des simulations numériques et des mesures de pression, la pression a été normalisée dans
chaque plan par rapport au maximum.

Symétriquement, les calculs et les mesures ont été réalisés avec un angle de rotation de -7° (7° de
I’autre coté de I’axe acoustique), ce qui place le point | aux coordonnées X=23,1 mm et Z= 67,7 mm et
le point J aux coordonnées X=-6,56 mm et Z= 71,32 mm. De la méme maniere que les résultats montrés
précédemment, en plus des plans XZ et YZ, différents plans XY ont été réalisés. Les calculs et les
mesures ont été réalisés aux profondeurs Z=68 mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation
passant par |, Z=71 mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation passant par J et enfin Z=52 mm
afin d’observer la demi-couronne créée par la révolution de la zone de recouvrement créée via la
focalisation multi-torique. Les résultats sont montrés dans la Figure 111.23.
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Figure 111.23. Les figures a gauche illustrent géométriquement le motif de focalisation, les figures au centre représentent
les résultats de simulations numériques et enfin celles de droite les résultats des champs de pression mesurés. Sur les tracés
géomeétriques les courbes en surépaisseur bleues représentent le transducteur physique, les courbes en surépaisseur rouge
représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes en surépaisseur orange représentent I'autre hémi-tore
(demi-transducteur virtuel), le quadrilatére bleu la zone de recouvrement initiale (focalisation naturelle) et enfin le

quadrilatere rouge le profil de la couronne obtenue par la solution. Dans les plans XY, les résultats des champs de pression
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mesurés correspondent aux espaces simulés délimités par les carrés roses. Sur les résultats des simulations numériques et
des mesures de pression, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.

Les résultats des simulations thermiques dans le tissu mammaire sont présentés sur la Figure 111.24.
Les parameétres appliqués sont une puissance acoustique de 110W durant 20 secondes sur chaque
focale, sans temps de pause entre les différentes focales. La premiére focale correspond a la
focalisation naturelle, la seconde a un élargissement de 7° de la focalisation naturelle et la troisieme a
un élargissement de -7°. Les résultats sont présentés sous la forme du temps équivalent (ts3) a 43°C
selon une échelle en 10" avec un seuil de nécrose fixé a ti3 = 10% A titre de comparaison une lésion
obtenue avec la méme puissance et le méme temps de traitement mais uniquement avec une
focalisation naturelle est également présentée.

) Focalisation naturelle
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Y
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Figure 111.24. La figure représente sur la gauche I’évolution au cours du temps de la formation d’une Iésion dans le tissu
mammaire en utilisant le principe de focalisation multi-torique dans les plans XZ ,XY et YZ. La colonne de droite quant a elle
représente la lésion obtenue au bout de 60 secondes en focalisation naturelle @ 110Wac. Les résultats sont présentés sous la
forme du temps équivalent a 43°C selon une échelle en 10%*3 avec un seuil de nécrose fixé & tqs = 10%.

A énergie égale, la focalisation multi-torique par rapport a une focalisation naturelle unique permet
une augmentation de 7 mm de diametre dans le plan XY a la hauteur Z=52 mm qui correspond au plan
dans lequel se situe le maximum de pression déposée et donc le plan dans lequel s’effectue la rotation
de la zone de recouvrement lors de I'application de la focalisation multi-torique. Plus généralement,
une augmentation de 30% du volume l|ésé est observée avec I'application de la focalisation multi-
torique. Le volume lésé étant de 11,35 cm?® en appliquant la focalisation naturelle et de 14,87 cm?
traités avec utilisation du principe breveté.

Les simulations pour cette focalisation ont également été réalisées dans le tissu hépatique dans
I'optique de comparer les résultats a des expérimentations in vitro sur foie de boucherie. Les résultats
dans le tissu hépatique selon la méme focalisation que celle appliquée dans le tissu mammaire sont
présentés sur la Figure Ill.25. La puissance acoustique était de 110 watts, appliquée durant 60
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secondes avec trois focales successives de 20 secondes : focalisation naturelle, élargissement avec un
angle de +7° par rapport a la focalisation naturelle et enfin élargissement avec un angle de -7° par
rapport a la focalisation naturelle. Les résultats sont présentés sous la forme du temps équivalent a
43°C selon une échelle en 10" avec un seuil de nécrose fixé a ti3 = 10* A titre de comparaison une
Iésion obtenue avec la méme puissance et le méme temps de traitement mais uniquement avec une
focalisation naturelle est présentée.

}_ Facalisation naturelle
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Figure 111.25. La figure représente sur la gauche I’évolution au cours du temps de la formation d’une Iésion dans le tissu
hépatique en utilisant la focalisation multi-torique dans les plans XZ ,XY et YZ. La colonne de droite quant a elle représente
la lésion obtenue au bout de 60 secondes en focalisation naturelle a 110Wac.

A énergie égale, I'utilisation du brevet par rapport a une focalisation naturelle unique permet une
augmentation de 5 mm de diametre dans le plan XY a la hauteur Z=52 mm qui correspond au plan dans
lequel se situe le maximum de pression déposée et donc le plan dans lequel s’effectue la rotation de
la zone de recouvrement lors de I'application de la focalisation multi-torique. Plus généralement, une
augmentation de 46% du volume |ésé est observée avec I'application de cette focalisation basculée.
Le volume lésé étant de 3,9 cm?® en appliquant uniquement la focalisation naturelle et de 5,7 cm3en
appliquant le principe breveté de basculement.

Selon le méme principe, une focalisation permettant la création d’une couronne plus large a été
calculée. Ainsi, une matrice de rotation de 13° a été appliquée au point de focalisation naturelle,
obtenant ainsi les coordonnées des points focaux | (-0,75;71,62) et J (-29,98 ;64,87) et de facon
symétrique | (29,82 ;64,87) et J (0,75;71,62) pour -13°. Les résultats des tracés géométriques
permettant d’'imaginer le motif de focalisation ainsi que les résultats de simulations numériques sont
présentés dans la Figure 111.26. A I'instar de la focalisation précédente, la pression a été calculée dans
des plans XY a différentes profondeurs selon I'axe Z. A Z=65 mm permettant de visualiser le demi
anneau de focalisation passant par le point J pour la focalisation a 13°, ce méme plan permet de
visualiser également le demi anneau de focalisation passant par le point | pour la focalisation a -13°. A



Z=72 mm permettant de visualiser le demi anneau de focalisation passant par le point | pour la
focalisation a 13°, ce méme plan permet de visualiser également le demi anneau de focalisation
passant par le point J pour la focalisation a -13°. Enfin, a Z=52 mm, il est possible d’observer pour les

focalisations 13° et -13° les demi-couronnes formées par la révolution des zone de recouvrement
créées respectivement par les deux focalisations.
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Figure 111.26. Les figures sur quadrillage blanc illustrent géométriquement le motif de focalisation, les autres représentent les
résultats de simulations numériques. Sur les tracés géométriques les courbes en surépaisseur bleues représentent le
transducteur physique, les courbes en surépaisseur rouge représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes
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en surépaisseur orange représentent l‘autre hémi-tore (demi-transducteur virtuel), le quadrilatéere bleu la zone de
recouvrement initiale (focalisation naturelle) et enfin le quadrilatére rouge le profil de la couronne obtenue par la solution.
Sur les résultats des simulations numériques, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.

Différentes focalisations ont également été recherchées sans chercher a conserver la forme initiale de
la zone de recouvrement. La Figure 111.27 montre un des résultats obtenus en plagant le point J aux
coordonnées X =22 mm et Z = 85 mm et le point | aux coordonnées X = -5 mm et Z = 85 mm. Dans ce
cas les deux demi-anneaux se trouvent sur un méme plan focal a Z=85 mm. Le plan passant par le
milieu de la zone de recouvrement créée se trouve a Z=62 mm.
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Figure I11.27. Les figures sur quadrillage blanc illustrent géométriquement le motif de focalisation, les autres représentent les
résultats de simulations numériques. Sur les tracés géométriques les courbes en surépaisseur bleues représentent le
transducteur physique, les courbes en surépaisseur rouge représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes
en surépaisseur orange représentent l'autre hémi-tore (demi-transducteur virtuel), le quadrilatere bleu la zone de
recouvrement initiale (focalisation naturelle) et enfin le quadrilatére rouge le profil de la couronne obtenue par la solution.
Sur les résultats des simulations numériques, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.

Enfin, les simulations représentant les résultats obtenus pour une méme focalisation multi-torique
selon différentes découpes du transducteur : bi, quadri, hexa et octo-torique sont présentés sur la
Figure 111.28. En augmentant le nombre de secteurs radiaux, la pression déposée dans la couronne
augmente de 60% tout comme la pression le long de I'axe acoustique qui augmente de 30% en
intensité et qui est plus étalée tout du long par rapport a la découpe en deux secteurs.
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Figure I11.28. Résultats des simulations numériques obtenues pour une méme focalisation avec des transducteurs découpés
en 2, 4, 6 et 8 secteurs. Sur les résultats des simulations numériques, la pression a été normalisée dans chaque plan par
rapport au maximum.

2. Expérimentation in vitro

La Figure 111.29 montre quatre |ésions HIFU réalisées a énergie égale avec et sans application du brevet.
Les lésions ont été découpées selon un plan passant par I'axe acoustique de la sonde HIFU lors du
traitement. Les Figures I11.29a et @’ montrent des Iésions créées en 60 secondes avec une puissance
acoustique de 110 watts. La Figure 111.29a montre une lésion HIFU obtenue uniquement avec une
focalisation naturelle. La Figure 111.293’ montre une Iésion HIFU obtenue en appliquant 20 secondes
de focalisation naturelle, 20 secondes en création de la demi-couronne a 7° et 20 secondes pour créer
la demi-couronne symétrique -7°. Dans les deux cas les |ésions ont été créées en utilisant la méme
énergie totale délivrée de 6,6 k. Les Iésions sur les Figures 111.29b et b” montrent, quant a elles, des
Iésions créées en 45 secondes avec une puissance acoustique de 110 watts. La Figure 111.29b résulte
de la focalisation naturelle. La Figure 111.29b’ résulte de la méme focalisation que la Iésion présentée
en a’, cependant I'ordre d’application a été modifié. Sur cette derniére la couronne a été créée en
premiere (demi-couronne 7° pendant 15 secondes puis demi-couronne -7° pendant 15 secondes) et la
focalisation naturelle a été appliquée en derniére pendant 15 secondes également. Dans les deux cas
les lésions ont été créées en utilisant la méme énergie totale délivrée de 4,95 kJ. Ainsi, dans le cas de
(a,a’), 'application du brevet a permis de gagner 8,2 mm de diametre selon I'axe d’élargissement voulu
et 3,3 mm selon l'autre axe, un dépdt le long de I'axe acoustique moins intense de 5,9 mm est
également apparu apres la zone principale qui ne peut étre utilisé pour traiter. Dans le cas de (b,b’),
I'application de la solution est a I'origine d’un élargissement de 6,2 mm selon I’axe privilégié et de 4,2
mm selon I’axe acoustique.
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Figure 111.29. (a) Lésion obtenue aprés 60 secondes d’application de la focalisation naturelle avec une puissance acoustique de
110W. (a’) Lésion obtenue apreés application successive de 20 secondes de focalisation naturelle, 20 secondes en la création
d’une demi-couronne 7° et 20 secondes en la création de la demi-couronne symétrique -7°, le tout avec une puissance
acoustique de 110W. (b) Lésion obtenue aprés 45 secondes d’application de la focalisation naturelle a 110Wac. (b’) Lésion
obtenue apreés application successive de 15 secondes de création d’une demi-couronne 7°,15 secondes de création de la demi-
couronne symétrique -7° et 15 secondes de focalisation naturelle, le tout avec une puissance acoustique de 110W.

Discussion

Un nouveau concept de focalisation a été présenté dans ce chapitre. Il tire avantage de la symétrie de
révolution particuliere d’'un transducteur torique. Cette focalisation dite « multi-torique » permet avec
seulement deux secteurs d’obtenir une focalisation en couronne a distance de I'axe acoustique. Une
découpe en un nombre de secteurs bien plus important serait nécessaire avec n’‘importe quelle autre
géométrie (sphérique, plane ...). De maniére intéressante, les simulations numériques ont montré que
le gain obtenu en utilisant plus de secteurs sur un transducteur torique n’est d’ailleurs pas important
puisque le principe est lié a la révolution particuliere du transducteur en lui-méme. Deux secteurs
suffisent donc a obtenir I'effet désiré. Il est ainsi possible avec un simple découpage en deux secteurs
d’obtenir un élargissement important (30%) de la zone lésée par HIFU sachant que le transducteur
utilisé pour démontrer ce concept n’était pas optimisé.

Dans sa mise en ceuvre, ce principe de focalisation a tout d’abord été développé et pensé en se basant
sur des tracés et des calculs purement géométriques permettant d’estimer instantanément mais
approximativement les possibilités de désaxement de la zone de recouvrement. Cette approche a
permis de tester en peu de temps diverses options jusqu’a mettre en évidence la possibilité de créer
une zone en forme de couronne lors du désaxement de la zone de recouvrement. Des simulations
réalistes de la pression émise par un transducteur ont ensuite permis d’évaluer plus concrétement les
réelles possibilités de désaxement.

Ces simulations numériques des champs de pression ont introduit les phénoménes physiques
concernant la propagation des ondes ultrasonore et notamment la directivité des émetteurs. Ces
simulations ont ainsi confirmé la possibilité de prendre avantage de la symétrie de révolution torique
pour créer avec seulement deux secteurs une focalisation en couronne a des profondeurs et des
diamétres ajustables (demi-anneaux de focalisation situés entre 40 et 120 mm de profondeur et
possédant des rayons compris entre 0 et 30 mm). De méme, cette focalisation en couronne peut étre
pleine en son centre et également placée le long de I’'axe acoustique afin de créer une zone de
recouvrement de formes différentes et a des profondeurs différentes. Il ressort également des
simulations que le maximum de pression reste présent le long de I’axe acoustique en deux zones. Ces




zones présentant des maximums qui se situent au croisement des faisceaux provenant de chacun des
hémi-tore avec I'axe acoustique.

Les simulations mettent également en évidence un nceud de pression dont I'amplitude est égale a celle
présente dans la zone de recouvrement et dont la localisation correspond a la position du haut de la
sonde d’imagerie échographique qui est au centre du transducteur HIFU. Compte tenu de I'amplitude
de pression présente selon les conditions d’exposition, cette pression est susceptible d’induire un
endommagement de la sonde échographique. Selon le volume d’eau présent dans I'enveloppe
entourant le transducteur HIFU, cette zone de pression est également susceptible d’induire une lésion
dans les tissus biologiques. Les simulations menées pour établir les parametres de traitements
considérés comme optimaux pour réaliser des focalisations basculées ont ainsi mis en évidence que
cette zone de pression pouvait soit produire une Iésion de surface alors que la zone traitée est en
profondeur ou au contraire augmenter le volume traité d’une lésion plus superficielle. Cette pression
est liée au réseau d’émetteurs agencé de maniere réguliere et avec une distance inter-éléments
relativement importante. Les simulations utilisées pour déterminer les paramétres de traitement ont
principalement porté sur des calculs réalisés dans I'eau qui sont les plus précis pour connaitre la
localisation et la forme des champs de pression produits.

Les mesures des champs de pression réalisées dans I'eau ont d’ailleurs permis de confirmer
I’exactitude des champs simulés et donc de démontrer la possibilité d’élargir la zone de focalisation
par le procédé dit de focalisation multi-torique. Les champs de pression ont toutefois été réalisés a
tres faible puissance pour préserver le transducteur HIFU et I'hydrophone ce qui ne permet pas de
prendre en compte les effets non linéaires de propagation pouvant intervenir lors des traitements. De
plus, il n’était pas possible en raison de la taille et de la forme de I’'hydrophone de réaliser des mesures
au plus prés de la sonde échographique pour quantifier le nceud de pression secondaire identifié dans
les simulations. Les mesures de pression ont débuté au niveau du boitier du transducteur HIFU.

Le développement des transducteurs toriques est déja une approche technologique de rupture,
permettant de pouvoir traiter des volumes importants sans nécessiter déplacements mécaniques
(jusqu’a 50 cm?® avec les sondes actuelles) en un temps rapide (au maximum 6 minutes
d’insonification). Ainsi, le dispositif avec une électronique de commande relativement minime (32
amplificateurs de puissance) peut étre tenu manuellement est placé a une unique position pour la
totalité du traitement comme démontré cliniquement [113], [115], [117], [123]. L'approche de
focalisation multi-torique présentée dans ce chapitre s’inscrit dans la méme logique de
développement de transducteur de thérapie en rupture technologique, c’est-a-dire en ne multipliant
ni I'électronique de pilotage avec de trop nombreux émetteurs HIFU ni en imposant I'utilisation d’un
systeme robotisé pour déplacer la sonde de traitement. Dans cette logique une sectorisation en deux
parties du transducteur permet un élargissement d’environ 30% de la zone traitée ce qui permet
d’envisager d’augmenter la taille des tumeurs mammaires qui pourraient a terme étre incluses dans
un essai clinique. De plus, les 32 éléments ont été regroupés 2 a 2 pour ne pas multiplier I'électronique
de pilotage nécessaire. Cette approche ne nécessite donc pas de multiplier le nombre d’émetteurs
HIFU pour apporter un résultat prometteur. Afin de cerner les limites et I'intérét de cette découpe, des
simulations ont été menées jusqu’a étudier un transducteur octo-torique qui serait composé de 256
émetteurs. L'intérét d’'une découpe en plus de deux secteurs n’a pas été démontré, sur le plan
numérique, que ce soit en termes de volume ou de localisation de la couronne produite, ni sur
I'intensité de la pression produite dans la couronne. Les gains supplémentaires possibles avec un
transducteur disposant de trés nombreux éléments, au prix d’'une électronique embarquée complexe
et lourde compte tenu des technologies actuelles ne rentrent pas dans la philosophie de technologie
de rupture des dispositifs développés au laboratoire.

Ce concept de focalisation a été élaboré dans le but d’élargir la zone de traitement produite en
profondeur en vue du traitement des adénocarcinomes mammaires. Dans un premier temps, les
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hypothéses émises ont été testées avec une sonde dédiée aux traitements per-opératoires du foie,
c’est-a-dire n’étant pas congue pour focaliser en profondeur ni optimisée par rapport aux besoins de
la sectorisation. Néanmoins, le fait que, pour des besoins de fabrication, le transducteur soit réalisé
par I'assemblage de quatre quarts a permis de premiéres validations expérimentales montrant I'intérét
de ce concept (mesures de champ de pression dans |'eau et réalisation de Iésions in vitro) apreés la
réalisation d’une carte de commutation adaptée. Des |ésions HIFU 30% plus larges ont ainsi pu étre
produites in vitro sans augmenter les besoins en électronique ou en robotique et sans augmenter non
plus le temps de traitement. Des essais sur pieéces de mastectomie n’ont pas pu étre réalisés avec cette
sonde en raison du calendrier qui n’a pas permis d’inclusion au moment ou le dispositif était
opérationnel.

Conclusion du troisieme chapitre

Le principe de focalisation présenté dans ce chapitre a fait I'objet d’'un dép6t de brevet (N°2003282),
déposé le 2 avril 2020. Cette approche consiste a sectoriser en au moins deux secteurs radiaux le
transducteur physique et a focaliser non plus avec un tore, mais avec deux hémi-tores indépendants.
Ainsi, il devient possible de désaxer la zone de recouvrement et par la révolution naturelle du tore de
produire une lésion en forme de couronne. La couronne peut ainsi permettre d’élargir le volume de
traitement sans introduire un déplacement mécanique de la sonde et sans augmenter le temps
d’insonification. Des essais expérimentaux de mesure des champs de pression et de réalisation de
Iésions in vitro ont permis de confirmer le potentiel de cette approche.

Sur la base de ces résultats prometteurs, une nouvelle sonde de traitement HIFU a été intégralement
concgue, depuis la définition des caractéristiques de la sonde selon des simulations numériques jusqu’a
la conception et la définition de I'ensemble des matériaux utilisé pour la fabriquer en passant par son
électronique. Le but étant de réaliser une sonde de traitement HIFU adaptée au traitement des
tumeurs mammaires et tirant au maximum avantage du principe de focalisation multi-torique. Ce
travail sera présenté dans le chapitre suivant.



Chapitre IV: Développement et fabrication
d’'une sonde torique extracorporelle
dédiée au traitement des cancers du sein.
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Introduction

La sonde présentée et utilisée dans les chapitres précédents (MFocus 3) a mis en exergue l'intérét
potentiel d’un transducteur HIFU torique dans le cadre du traitement des cancers du sein. A long
terme, ce dispositif pourrait permettre de réduire les séquelles physiques et psychologiques laissées
par la prise en charge actuelle en proposant une approche thérapeutique non invasive compatible avec
la routine clinique.

Néanmoins, les résultats des études menées ont soulevé un certain nombre de limites et la présence
d’un nceud de pression interférant avec le nouveau principe de focalisation et situé a proximité de la
surface cutanée, ainsi que la difficulté a déposer de la pression en profondeur pour élargir la lésion.
Basée sur ces conclusions, des travaux ont été entrepris afin de développer et fabriquer un prototype
de sonde HIFU torique extracorporelle dédié au traitement des cancers du sein. Le dessein de cette
nouvelle sonde est d’apporter des solutions techniques aux limites rencontrées tout en conservant les
avantages mis en évidence avec la sonde précédente. Les travaux se sont donc concentrés sur
I’élargissement du volume de traitement sans augmenter le temps d’application et sur la possibilité de
traiter la zone cible sans recourir a des déplacements mécaniques. Afin de faire face au plus grand
nombre de conditions cliniques, tout en gardant des traitements trés sécuritaires, la zone traitée par
ce transducteur serait idéalement de forme sphérique, située entre 5 et 40 mm de profondeur dans le
tissu et d’un diamétre pouvant étre ajusté entre 20 et 40 mm. Pour répondre a ces critéres une
focalisation naturelle située a 20 mm de profondeur et créant une lésion de 20 mm de diamétre serait
particulierement adaptée afin de pouvoir ensuite utiliser le principe de focalisation électronique pour
placer la zone de traitement et adapter son volume selon la situation clinique.

Sur la base de ces objectifs cliniques discutés avec les chirurgiens et les radiologues spécialisés dans la
prise en charge des cancers du sein, une étude numérique a été entreprise afin de définir les
caractéristiques géométriques du nouveau transducteur. Une fois la géométrie du transducteur
arrétée, la conception mécanique et électronique de I'ensemble du dispositif a été réalisée afin de
fabriquer la sonde HIFU correspondante. En parallele, une étude radiologique a été menée afin de
déterminer le modele de sonde échographique a intégrer au dispositif pour le guidage des traitements.
Apres I'assemblage des différents éléments, la sonde a été caractérisée par un ensemble de mesures
acoustiques.



l. Définition des caractéristiques géométriques du transducteur

Afin de déterminer les caractéristiques du nouveau transducteur HIFU, une étude numérique basée
sur des calculs géométriques et des simulations de champs de pression a été menée. Les résultats
décrits dans les chapitres précédents ont montré I'intérét d’associer la focalisation électronique a une
géométrie basée sur I'enveloppe interne d’un tore croisé. En effet, cette association permet la création
rapide d’un volume d’ablation important sans nécessiter de déplacer mécaniquement la sonde.
L’'objectif de ce travail est donc de trouver les caractéristiques géométriques du tore croisé qui sera a
I'origine du nouveau transducteur afin de mieux répondre aux besoins d’un traitement HIFU
extracorporel des cancers du sein.

1. Méthode
Comme introduit dans le chapitre | partie lll, un transducteur torique est caractérisé par les parametres
géomeétriques suivants : le rayon de courbure du cercle générateur (Rc), le diamétre de I'anneau de
focalisation (Dfoc) définissant la distance entre I'axe de révolution et le centre du cercle générateur,
le diamétre du transducteur (Dext) et le diametre de lI'ouverture centrale circulaire (Décho).
L’ensemble de ces parameétres est visible sur la Figure Ill.1. En plus de ces paramétres géométriques,
un transducteur torique est également caractérisé par sa fréquence de fonctionnement.
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Figure IV.1. Paramétres géométriques caractérisant un transducteur torique.

L'ensemble de ces parametres influe le motif de focalisation obtenu par une action individuelle et
commune. Sachant que le gain obtenu sur un parametre (par exemple, I'élargissement zone de
recouvrement par I'élargissement de Dfoc) peut avoir un impact négatif sur un autre (par exemple,
rapproche la zone de recouvrement du transducteur). Il s’agit alors de trouver I’équilibre entre tous
ces parameétres permettant d’obtenir le résultat voulu. Ainsi, dans le cas du transducteur MFocus 3 en
augmentant le diameétre de I'anneau de focalisation (Figure IV.2b), la zone de recouvrement est élargie
et allongée, mais celle-ci se rapproche du transducteur. En augmentant le rayon de courbure (Figure
IV.2c), la zone de recouvrement se situe plus en profondeur, mais est extrémement réduite et de forme
allongée. En augmentant I'ouverture centrale de I'enveloppe interne (Figure IV.2d), la zone de
recouvrement est située plus en profondeur, mais se retrouve également fortement réduite et la
surface active du transducteur se retrouve également réduite, ou encore en augmentant le diametre
extérieur du transducteur (Figure 1V.2e), la zone de recouvrement est élargie en conservant la méme
distance au transducteur.
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Figures IV.2. Tracés géométriques du motif de focalisation de MFocus 3. (a) Motif de focalisation naturelle (b) Augmentation
du diamétre de I'anneau de focalisation (Dfoc). (c) Augmentation du rayon de courbure (RC) du cercle générateur. (d)
Augmentation du diametre de I'ouverture centrale (Décho). (e) Augmentation du diametre extérieur du transducteur (Dext).
Sur I'ensemble des figures le transducteur est représenté par les arcs de cercles en surépaisseur, et la zone de recouvrement
par la zone mauve.

d

Il est donc possible de jouer sur ces 4 paramétres géométriques afin de déterminer un motif de
focalisation qui, sur le plan purement géométrique, semble adapté a un dépdt de pression situé
naturellement a deux centimetres de profondeur et ayant un diamétre de 20 mm. Cependant, la taille
du transducteur de MFocus 3 (70 mm de diamétre actif) peut également étre une limite par rapport
a la zone d’application dans le cadre du traitement des cancers du sein. C'est pourquoi en plus de
chercher a focaliser en profondeur tout en gardant une zone de traitement volumineuse, la diminution
de la taille du transducteur était également un objectif. Enfin, en plus de ces quatre parametres
géométriques, intervient la fréquence de fonctionnement du transducteur. Le calcul de la fréquence
optimale est donné par I'Equation IV.1.

1
f = (1/2[.1Zb)3 Equation IV.1

avec f la fréquence (MHz), u le coefficient d’atténuation du milieu de propagation (Np.m™.MHz?), z la
profondeur a laquelle le transducteur dépose de la pression dans le tissu (m) et enfin b le coefficient
de puissance du coefficient d’atténuation. Cette équation est décrite pour un transducteur plan, mais
ce calcul a été réalisé pour chaque géométrie testée afin d’obtenir un ordre d’idée de la fréquence
optimale associée.

Un programme G2S v6.0 développé antérieurement sous Matlab (MATLAB 2017b, The MathWorks
Inc., Natick, Etats-Unis) a été modifié et adapté afin de calculer et tracer les coordonnées géométriques
du transducteur et les faisceaux en focalisation naturelle correspondants. Ce calcul ne prend pas en
compte les effets de diffraction, mais fournit de maniére instantanée une approximation de la
localisation et de la taille de la tache focale en deux dimensions. Le programme permet également
d’introduire une découpe annulaire du transducteur selon un découpage 5 axes pour calculer
I’ensemble des rayons internes et externes des émetteurs annulaires, Figure IV.3b. Le programme
permet également de prendre en compte I'écart inter-éléments, il s’agit d’une zone inactive présente
entre chaque anneau, permettant d’assurer le découplage des éléments Figure IV.3a.



(a) (b)

Figure IV.3. (a) Représentation schématique du transducteur torique vu de profil découpé en anneaux avec un zoom sur la
partie basse permettant de mettre en évidence I’écart inter-éléments (EIE). (b) Portion de transducteur vu de dessus afin de
mettre en évidence les rayons internes et externes.

La surface totale du transducteur est calculée selon I'Equation IV.2, la surface d’un émetteur est
quant a elle calculée selon I'Equation IV.3.

—%\/4Rc2 — (Dext + Dfoc)? + %\/4Rc2 — (Décho + Dfoc)? —

Stot = 21 Equation IV.2

Dext+Dfoc
2Rc

Décho+Dfoc

Rc -
Dfoc X — X sin 1(
2 2Rc

) + Dfoc x% X sin~1(

— 2 |4Rc? — @Rext(n) + Dfoc)? + % [4Rc? — @Rint(n) + Dfoc)? —

Rc . —1 (2Rext(n)+Dfoc Rc . —12Rint(n)+Dfoc
Dfocx = X sin (72& )+Df0c>< > X sin (72& )

S(n) =21 Equation IV.3

Avec Rc le rayon de courbure [mm], Dext le diametre extérieur du transducteur [mm], Décho le
diametre de I'ouverture centrale du transducteur ou se place une sonde d’échographie [mm], Dfoc le
diametre de I'anneau de focalisation [mm], Rext (n) le rayon extérieur de I'anneau n [mm] et enfin Rint
(n) le rayon interne de I'anneau n [mm].

2. Caractéristiques retenues

Les diverses simulations et expérimentations menées avec la sonde MFocus 3 ont montré que la
majorité de la pression est déposée dans la zone de recouvrement et que le niveau d’énergie déposé
dans I'anneau de focalisation est insuffisant (-25 dB) pour induire une destruction cellulaire a ce niveau
en focalisation naturelle. C'est avec des phases adéquates appliquées sur les 32 émetteurs qu’il est
possible de créer un anneau de focalisation avec une énergie suffisante pour induire une lésion. Pour
le nouveau transducteur, les parameétres ont été fixés de facon a créer une zone de recouvrement la
plus large possible débutant a au moins 20 millimetres du transducteur. Suite a I'’étude numérique
menée comprenant I'étude purement géométrique et les simulations numériques de champs de
pression (décrites dans le paragraphe 3), les parameétres semblant créer un transducteur répondant
aux besoins ont pu étre fixés, Figures IV.4. Le rayon de courbure retenu pour le transducteur est de
110 mm. Le diamétre de I'anneau de focalisation est de 60 mm. Le diametre de I'ouverture centrale
est quant a lui de 29,3 mm. Et enfin le diamétre extérieur du transducteur est de 62 mm. Une
fréquence de 1,2 MHz permet d’optimiser le dépot de chaleur a 20 mm de profondeur dans des tissus
mammaires (u=21 Np.mLMHz? et b=0,99) mais sera finalement ajustée a 1,4 MHz suite aux
simulations numériques décrites dans le paragraphe 3.
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Figure IV.4. Caractéristiques géométriques du transducteur HIFU dédié au traitement des cancers du sein. (a) Représentation
d’un plan passant par I'axe acoustique (b) Représentation tridimensionnelle du tore croisé a I'origine du transducteur, du
transducteur lui-méme et des zones focales.

L'idée premiere dans le développement du transducteur était de prévoir une découpe en 32 émetteurs
concentriques séparés d’un écart inter-éléments fixe de 0,1 mm afin de tirer profit au maximum des
plateformes de pilotage composées de 32 amplificateurs et donc des possibilités de déflexion du
champ ultrasonore. Toutefois, par rapport au dispositif précédent, le diametre du transducteur est
plus petit (62 mm au lieu de 70 mm) et la fréquence de fonctionnement est plus basse (1,4 MHz au
lieu de 2,5 MHz). Ainsi, pour assurer un couplage acoustique inter-éléments inférieur a -20 dB une
distance inter-éléments fixe de 0,2 mm a été imposée par le fabricant. De plus, le transducteur étant
un matériau piézo-composite une largeur d’anneau d’au moins 0,58 mm était nécessaire pour qu’un
nombre de plots de céramique suffisant soit présent dans les anneaux. En prenant en compte ces
contraintes le transducteur pouvait soit étre composé de 16 anneaux équi-surfaciques soit de 24
anneaux de surfaces différentes mais de méme largeur (0,58 mm). Le choix a été de privilégier un
nombre maximal d’anneaux pour maximiser les capacités de déflexion du champ ultrasonore au prix
de la nécessité d’avoir une adaptation propre a chaque anneau mais également d’un ajustement de la
puissance électrique appliquée sur chaque émetteur pour produire la puissance acoustique voulue
tout en ne dépassant pas la puissance surfacique maximale admissible pour chaque émetteur qui est
de 7 W.cm™.

La surface active totale obtenue est ainsi de 20,32 cm?, répartie sur 24 anneaux avec des surfaces allant
de 55 mm? (anneau 1) a 113,5 mm? (anneau 24). Le transducteur est également découpé radialement
en 4 secteurs afin de pouvoir appliquer une focalisation multi-torique (cf Chapitre ). Le transducteur
est donc au total découpé en 96 éléments indépendants, Figure IV.5.



Figure IV.5. (a) Transducteur de la sonde MFocus3 (b) Transducteur de la nouvelle sonde

L'ouverture centrale était de 30 mm afin de prévoir une zone inactive pour permettre le collage du
transducteur sur le support de la sonde d’échographie. Le diameétre total du transducteur (incluant la
masse commune a tous les éléments et une zone inactive pour le collage du transducteur sur le boitier)
était égal a 68 mm soit 5 mm de moins que la sonde torique précédente, Figure IV.5.

3. Simulations numériques de champs de pression

a) Matériel et méthode

La distribution des champs de pression a été calculée dans I'eau et le tissu mammaire grace a la
résolution numérique de I'intégrale de Rayleigh. La méthode utilisée est la méme que celle présentée
dans le chapitre Il partie 1.3. Les paramétres acoustiques des tissus sont les mémes que ceux utilisés
dans le chapitre précédent. Le transducteur a été modélisé en intégrant I'écart inter-éléments de 0,2
mm et les découpes radiales. Les simulations ont été réalisées en utilisant des fréquences comprises
entre 1 et 2 MHz avec un pas de 0,1 MHz. Le pas d’échantillonnage spatial de la zone de calcul était
fixé a 0,3 mm, soit environ A /3 pour une fréquence de 1,4 MHz.

Le découpage du transducteur en vingt-quatre anneaux redécoupés en quatre secteurs permettait
I'utilisation de la focalisation électronique ainsi que I'application de la solution multi-torique. En
calculant les lois de retards appropriées il était possible de modifier la position et le diamétre de
I’'anneau focal tout comme il était possible de scinder le transducteur en deux afin de créer deux demi-
anneaux focaux dans le but de créer une zone de recouvrement a distance de |’axe acoustique pour
élargir la lésion produite. Différentes approches ont été testées pour estimer les capacités du
transducteur a désaxer la zone de recouvrement. Des focalisations multi-toriques basées sur un angle
de rotation compris entre 3° et 14° étaient ainsi simulées de méme que des configurations pour
lesquelles les centres des cercles étaient placés a des profondeurs et des distances différentes par
rapport a I'axe acoustique mais sans symétrie. Les profondeurs testées allaient de 84 mm a 159 mm.
Les distances, par rapport a I'axe acoustique, testées allaient de 2 mm a 50 mm. Une modulation de
puissance était appliquée afin de compenser les surfaces non égales d’un élément a l'autre. La
modulation de puissance était calculée par rapport a la surface de I'anneau 24 puis chaque émetteur
recevait une puissance électrique pondérée par son ratio surfacique selon, selon I'Equation IV.4.

P .
P,.(n) = ﬁ X k(n) Equation IV.4
S24

Avec Pac(n) la puissance acoustique générée par I'élément n [Watts], Pac la puissance globale générée
par la sonde [Watts], Stot la surface active totale du transducteur [cm?], Sz la surface active de
I'élément 24 [cm?] et enfin k(n) le ratio surfacique de I'élément n par rapport a I'élément 24. En
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fonction de la pertinence des résultats sur les champs de pression, des simulations thermiques étaient
également réalisées pour estimer la lésion pouvant étre produite en variant les paramétres de
puissance acoustique et de temps d’application.

b) Résultats

Par concision, I'ensemble des résultats sera présenté pour une fréquence de 1,4 MHz qui a été jugée
comme le meilleur compromis pour optimiser la lésion produite en focalisation naturelle. Le calcul
décrit précédemment fait I'approximation d’une propagation en ondes planes mais était utile pour
situer le bon ordre de grandeur.

Le champ de pression numérique du transducteur retenu en focalisation naturelle (sans phases) est
représenté sur la Figure IV.6 dans I'eau et dans le tissu mammaire. La figure présente les champs le
long de I'axe acoustique (Z) dans les plans XZ (en Y=0) et YZ (en X=0). La zone de recouvrement présente
un maximum de pression a la profondeur Z=60 mm. La hauteur du 24°™ anneau étant a Z= 18 mm, le
point maximal se situe a environ 40 mm de la hauteur active du transducteur et le début de la zone de
recouvrement se situe quant a elle a 27 mm du transducteur. La figure présente également le champ
de pression dans le plan XY, c’est-a-dire perpendiculaire a I’axe acoustique (Z), a la profondeur du plan
focal, soit 110 mm. De par la géométrie torique un anneau de 60 mm de diamétre et son centre sont
présents dans le plan focal. En effet, comme expliqué dans le chapitre |, de par la présence de deux
rayons de courbures, un transducteur basé sur I’enveloppe interne d’un tore croisé focalise en un point
et en un anneau dans le plan focal. Les faisceaux focalisant sur I'anneau se croisent entre le plan focal
et le transducteur, ce croisement étant a I'origine de la zone de recouvrement. Les valeurs de pression
obtenues ont été normalisées par rapport a la pression maximale présente dans chaque plan, pour
faciliter la comparaison avec les champs de pression mesurés (présenté dans la partie IV de ce
chapitre). La Figure IV.6 montre également le champ de pression atténué dans le tissu mammaire ainsi
que la lésion résultante lorsqu’une puissance acoustique de 100 W est appliquée durant 45 secondes.
La Iésion débute a 20 mm de la peau et mesure 20 mm de grand axe par 15 mm de largeur.
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Figure IV.6. Champs de pression simulés dans I’eau dans les plans XZ, XY et YZ sur la premiére ligne. Champ de pression et le
temps équivalent a 43°C (10N=T,3) simulées dans le tissu mammaire selon le plan XZ sur la seconde ligne avec une puissance
acoustique de 100W et un temps d’application de 45 secondes.



Les possibilités de déflexion du faisceau émis par focalisation électronique ont également été simulées en
différents points de I'espace. La Figure IV.7 montre des champs de pression simulés dans I'eau apres
application des deux modes d’utilisation du brevet. La colonne de gauche décrit les champs de pression
obtenus lorsque les centres des deux cercles sont placés a des profondeurs et a des distances de I'axe
acoustiques différentes, sans symétrie. La position (1) du centre d’un des cercles est X=-50 mm et Z=120 mm,
tandis que 'autre centre (J) est placé a X=6 mm et Z=80 mm. Cette focalisation permet de placer le maximum
la zone de recouvrement a 60 mm de profondeur et de le désaxer de 5 mm par rapport a I'axe acoustique.
Les différents plans de la Figure IV.7 permettent de visualiser le principe de focalisation en couronne pour les
différentes zones d’intérét : la zone de recouvrement formant la couronne a 60 mm de profondeur, le centre
d’un des cercles a une profondeur de 80 mm formant le demi-anneau de focalisation passant par J et le centre
du deuxieme cercle a une profondeur de 120 mm formant le demi-anneau de focalisation passant par .

La colonne de droite de la Figure IV.7 montre le champ de pression obtenu lorsqu’un principe de rotation de
10° en focalisation multi-torique est appliqué a la focalisation naturelle. Dans ce cas, la position (I) du centre
d’un des cercles est X=-48 mm et Z=103 mm, tandis que l'autre centre (J) est placé a X=11 mm et Z=114 mm.
Cette focalisation permet de placer le maximum de la zone de recouvrement a 60 mm de profondeur et de le
désaxer de 10 mm par rapport a I'axe acoustique. Les différents plans de la Figure IV.7 permettent de
visualiser le principe de focalisation en couronne pour les différentes zones d’intérét: la zone de
recouvrement formant la couronne a 60 mm de profondeur, le centre d’un des cercles a une profondeur de
103 mm formant le demi-anneau de focalisation passant par | et le centre du deuxiéme cercle a une
profondeur de 114 mm formant le demi-anneau de focalisation passant par J.

Dans les deux cas de figure, le champ de pression visualisé dans le plan YZ montre la présence de plusieurs
zones de pression le long de I'axe acoustique en raison des différents croisements de faisceaux comme
indiqués sur les tracés géométriques.
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Figure IV.7. Les figures sur quadrillage blanc illustrent géométriquement le motif de focalisation, les autres représentent les
simulations numériques des champs de pression dans I’eau. Sur les tracés géométriques les courbes en surépaisseur mauves
représentent le transducteur physique, les courbes en surépaisseur rouge représentent un hémi-tore (demi-transducteur
virtuel), les courbes en surépaisseur orange représentent l'autre hémi-tore (demi-transducteur virtuel), le quadrilatére mauve
la zone de recouvrement initiale (focalisation naturelle) et enfin le quadrilatére rouge le profil de la couronne obtenue par la
solution. Sur les résultats des simulations numériques, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.
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La Figure IV.8 montre une simulation en focalisation électronique, avec des retards calculés de fagon
a produire un anneau de focalisation de 40 mm de diametre a Z=143 mm afin de placer plus en
profondeur la zone de recouvrement. Dans cette configuration, le point maximal de pression est placé
aZ=70 mm au lieu de 60 mm en focalisation naturelle. Autour de cette position, une focalisation multi-
torique selon le mode de rotation a 3 et -3° permettant de créer une couronne a Z=70 mm a été
appliquée.
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Figure IV.8. Résultats des simulations numériques des champs de pression dans I'eau pour une focalisation électronique
classique sur laquelle la focalisation multi-torique a été appliquée. Focalisation électronique classique a gauche, formation
d’une demi couronne par rotation de 3° des points focaux précédents au centre et de la demi-couronne symétrique avec
application d’une rotation de -3° a droite.
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4. Discussion et conclusion
L'étude numérique menée a permis de déterminer les caractéristiques d’un nouveau transducteur de
thérapie adapté aux objectifs cliniques d’un traitement des adénocarcinomes mammaires et
s’appuyant sur le principe de focalisation multi-torique basculée qui a été breveté. Pour cela, un
programme existant a été modifié, permettant ainsi d’évaluer I'effet des parametres géométriques sur
les différentes zones focales. La géométrie développée reste basée sur une portion de I'enveloppe
interne d’un tore croisé, permettant comme décrit précédemment la création de trois zones focales
simultanément : un point et un anneau dans le plan focal et une zone de recouvrement située entre le
plan focale et le transducteur. De méme, comme décrit dans les chapitres précédents, la majorité de
la pression est déposée au niveau de la zone de recouvrement. L’anneau focal peut cependant servir
a élargir une lésion créée par la zone de recouvrement dans des situations particuliéres. Ainsi, le
développement du transducteur a été basé sur la localisation et la taille de la zone de recouvrement,
en cherchant a créer cette zone a au moins deux centimetres de profondeur tout en conservant un
volume important de cette derniére et en cherchant a réduire la taille du transducteur. Il était aussi
essentiel de créer une géométrie, qui contrairement a la précédente ne crée pas un noeud de pression
a proximité de la zone échographique et de la surface cutanée pour permettre une application
extracorporelle. Afin de concilier la réduction de la taille du transducteur, une flexibilité accrue de
déflexion et les contraintes techniques de fabrication du transducteur une loi de distribution équi-large
non équi-surfacique des éléments a été développée et intégrée au programme. Ces spécifications ont
été intégrées au programme pour maximiser le nombre d’émetteurs sur le transducteur. La largeur
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des anneaux a été fixée a la plus petite valeur techniquement faisable (0,58 mm) afin de maximiser le
nombre d’émetteurs a 24 sur un transducteur de 62 mm de diameétre actif. En plus de maximiser le
nombre d’émetteurs, cette finesse augmente les capacités de déflexion avec comme compromis une
limite plus grande sur la puissance électrique applicable pour ne pas dépasser la puissance surfacique
admissible par les émetteurs (7 W.cm™). Cet aspect implique également d’appliquer une modulation
de la puissance électrique appliquée sur chaque émetteur pour que la puissance acoustique totale
émise soit suffisante. Les émetteurs de plus grandes surfaces recoivent ainsi une puissance électrique
plus importante sans dépasser la limite de 7 W.cm™. Une autre contrainte liée a ce choix technologique
est de devoir réaliser une adaptation électrique spécifique a chaque émetteur puisque leur impédance
est directement liée a leur surface. Les résultats des simulations numériques ont montré, que dans
I’eau, la zone de recouvrement de ce transducteur se situe, comme attendu 45 mm de profondeur
sans zone de pression secondaire par ailleurs, notamment en amont. En outre, une Iésion de 20 mm
par 15 mm peut étre créée a 20 mm de profondeur dans le tissu mammaire sans recourir a la
focalisation électronique. Il convient toutefois de rester prudent dans l'interprétation des résultats
numériques liés aux lésions compte tenu des différences décrites entre les expériences et les
simulations dans les chapitres précédents. Un total de 580 simulations a été réalisé pour en arriver a
la définition de I'ensemble des caractéristiques du transducteur et montrer la possibilité d’appliquer
la focalisation multi-torique et la capacité de déflexion en profondeur sur ce dernier.

Il.  Etude radiologique

Dans le dessein de déterminer la sonde d’imagerie échographique la plus adaptée pour guider le
traitement et I'intégrer au centre du transducteur HIFU, une étude radiologique a été menée au service
de radiologie du centre Léon Bérard. Ce travail a été mené en collaboration avec le Dr. Coulon
(Coordinatrice adjointe du département de radiologique) et I’'ensemble des radiologues, pour, en plus
des questions liées a la qualité des images, préparer une utilisation clinique non-invasive qui sera a
terme réalisée par des équipes de radiologie interventionnelle. Ces discussions ont ainsi orienté les
choix technologiques présentés précédemment mais également le positionnement futur des patients
et de la sonde lors des traitements. Au-dela des performances thérapeutiques, la qualité de I'imagerie
pour le guidage du traitement est un point crucial en termes de sécurité d’utilisation et d’acceptation
en routine clinique par les utilisateurs. Pour ces raisons, I’équipe de radiologie a été impliquée dés le
début de la conception du dispositif dans le cadre de ce projet. Plus précisément, les travaux décrits
dans cette partie ont consisté a réaliser les mémes examens que ceux pratiqués en routine clinique
avec deux sondes de test. Le but était d’évaluer la visualisation des masses, de pouvoir mesurer leurs
dimensions et d’estimer le volume mammaire. Un objectif secondaire était également d’étudier le
positionnement le plus approprié des patientes et de la sonde pour les futurs traitements.

1. Matériel et méthode
L'étude a été menée dans le cadre des dépistages organisés des cancers du sein sur 21 patientes. Un
consentement éclairé des patientes était recueilli. Lors de la prise en charge des patientes, une
échographie est réalisée si la mammographie indique un sein dense (présentant encore du tissu
glandulaire) ou en cas de présence d’une zone suspecte. Dans le cadre de cette étude, en plus de
I’échographie conventionnelle, une autre échographie était réalisée avec les sondes testées en vue
d’une intégration dans le transducteur HIFU. Les radiologues effectuaient leur examen échographique
habituel, en balayant le tissu mammaire a la recherche d’une éventuelle zone suspecte ou en essayant
de caractériser la zone suspecte précédemment observée a la mammographie. Lors de cette premiére
étape, les radiologues utilisaient leur matériel quotidien, a savoir un échographe Aixplorer®
(Supersonic Imagine, Aix-en-Provence, France) et alternaient entre deux modéles de sonde. Une sonde
linéaire de 256 éléments possédants une bande passante de 4 a 15MHz (SL 15-4, SuperSonic Imagine,
Aix-en-Provence, France) et une sonde linéaire possédant également 256 éléments mais fonctionnant
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entre 5 et 18MHz (SL18-5, SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France). La seconde étape consistait
a recommencer cet examen a l'aide de la sonde d’échographie testée dans le cadre de ce projet et de
I’échographe BK 3000 (soft version BK 500, BK médical, Danemark) mis a disposition. Il s’agit du modele
d’échographe présent au sein des plateformes de pilotage IGT et MSonic. Deux modeéles de sondes ont
été testés, en deux phases indépendantes. Le but de ces phases était de s’assurer de la capacité de
visualisation des anomalies, et donc de guidage du traitement HIFU, des deux modeéles de sondes
testées.

La premiere phase a été menée sur 15 patientes, avec la sonde d’imagerie équipant actuellement
MPFocus 3. Il s’agissait d’'un modeéle a 192 éléments fourni par la société Vermon (Tours, France) de
géomeétrie convexe (rayon de courbure 11,5 mm), fonctionnant a 7MHz + 10% avec une bande
passante de 80% et dont la focale se situait a 32 mm. Cette sonde étant spécialement fabriquée pour
étre intégrée au transducteur HIFU de MFocus 3 elle ne possédait pas de boitier. Une maquette de
MFocus 3 a donc été réalisée en impressions 3D pour permettre l'intégration de la sonde
échographique testée.

La seconde a été menée sur 6 patientes avec une nouvelle sonde d’échographie sélectionnée pour étre
plus proche des modeles utilisés au quotidien en sénologie, tout en étant compatible avec les
contraintes techniques dues a I'intégration au centre du transducteur HIFU. Les modéles 18L5 et 18L5s
ont été sélectionnés, et prétés par la société BK Medical pour la durée de I'étude. Le développement
du transducteur ayant évolué en paralléle la sonde 18L5 a été écartée puisque non compatible avec
I’ouverture centrale du transducteur HIFU retenu finalement. Le modele 18L5s était un transducteur
linéaire fonctionnant entre 5 et 18MHz et possédant 160 éléments répartis sur une surface active 11
mm x 24 mm. C’est ce modele qui a été testé lors de de la seconde phase.

En plus des images de recherche d’une zone suspecte, des mesures anatomiques, ont été réalisées
selon deux positions : la position standard d’examen échographique du sein (Figure IV.9a) avec la
patiente en décubitus dorsal et une position test avec la patiente en décubitus latéral (Figure 1V.9b).
Les mesures ont ensuite été réalisées selon 4 axes, Figure IV.9c. Le but de ces mesures était d’obtenir
les distances entre la peau et le muscle pectoral selon les axes mauves et entre les deux surfaces
cutanées du sein selon |’axe rose.

(b) (¢)

Figure IV.9. (a) Position standard en décubitus dorsal des patientes lors d’un examen échographique du sein. (b) Position test
en décubitus latéral pour I'application du traitement. (c) Schématisation des différents axes de mesure. Les axes mauves ont
été mesurés en décubitus dorsal et I'axe rose en décubitus latéral.

2. Résultats
Le Tableau IV.1 regroupe les catégories (selon la classification BI-RADS ACR) et le nombre
d’anomalies qui ont pu étre retrouvées et observées par les deux modeles de sondes d’échographie
testées.
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ACR1 ACR 2 ACR3 ACR4 ACRS5 ACR 6

. Probablement Evocatrice de Cancer
Normale Bénigne L. Suspecte , .
bénigne cancer avéré
I 1 1 1 1 1 1 1
MFocus 3 4 5 2 1 0 6
I 1 1 1 1 1 1 1
18L5s 0 1 0 1 0 4

Tableau IV.1. Détails des observations faites a I'aide des deux sondes échographiques testées. Les essais ont été réalisés lors
de deux phases indépendantes, ainsi les anomalies observées avec chaque modéle de sonde sont différentes.

La Figure IV.10 montre des images échographiques classées selon les différentes catégories et
réalisées avec les dispositifs standards utilisés quotidiennement en sénologie.

ACR 3 ACR 4 ACR 6

Standard

Figure IV.10. Exemples d’anomalies observées avec le dispositif standard utilisé en sénologie.

La Figure IV.11 montre des images échographiques classées selon les différentes catégories et
réalisées avec la sonde d’imagerie intégrée a MFocus 3. Il était possible de visualiser des anomalies de
petite taille, de I'ordre de 3 mm. Les anomalies mesurées avec la sonde échographique intégrée a
MFocus 3 mesuraient entre 2,6 et 14,3 mm. La différence entre les mesures réalisées avec la sonde
intégrée dans MFocus 3 et la sonde de référence était en moyenne de 9,5%.

ACR3 ACR 4 ACR 6

MFocus 3

Figure IV.11. Exemples d’anomalies observées avec la sonde d’imagerie intégrée a MFocus3 .

La Figure IV.12 montre des images échographiques classées selon les différentes catégories et
réalisées avec la sonde échographique 18L5S. Les anomalies mesurées avec la sonde échographique
18L5s mesuraient entre 5,0 et 11,3 mm. La différence entre les mesures réalisées avec la sonde 18L5s
et la sonde de référence était en moyenne de 3%.
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ACR 3

Figure IV.12. Exemples d’anomalies observées avec la sonde d’imagerie échographique 18L5s.

Dans les deux cas 100% des anomalies diagnostiquées avec la sonde habituellement utilisée par les
radiologues ont pu étre retrouvées avec les sondes échographiques testées. La sonde échographique
18L5s de par sa fréquence plus haute présentait une meilleure résolution, conduisant a une erreur
moindre avec les mesures réalisées avec la sonde de référence. Le fait qu’il s’agisse d’une barrette
linéaire était d’une utilisation plus simple pour les radiologues habitués, dans leur pratique clinique en
sénologie a cette géométrie. La sonde intégrée a MFocus 3, de par sa géométrie convexe était moins
facile d’utilisation et I'ouverture angulaire génante dans les mesures. Pour I'ensemble de ces raisons,
le choix s’est porté sur la barrette linéaire 18L5s. Bien que la fonction primaire d’'une sonde
échographique placée au centre d’un transducteur HIFU ne soit pas du diagnostic, mais du guidage
thérapeutique, la sonde 18L5s s’est révélée compatible avec cette fonction, contrairement a la sonde
intégrée a MFocus 3.

Concernant les mesures anatomiques, les mesures en décubitus dorsal ont rapidement été arrétées
puisque les axes mesurés n’excédaient pas 2 cm pour des volumes mammaires allant de bonnets A a
D. En plus de ne pas présenter une profondeur suffisante pour permettre un traitement sécuritaire,
cette position étend et aplatit le volume mammaire renduisant le positionnement possible a une
position frontale. Or, comme expliqué précédemment, cette piste n’est pas envisagée afin d’éliminer
le risque d’endommagement du muscle pectoral, du grill costal, ou plus critique encore, des poumon:s.
La position en décubitus latérale s’est révélée intéressante pour le confort des patientes, du praticien
et également pour envisager la réalisation d’un futur traitement HIFU en sécurité. En effet, dans cette
position, I'épaisseur mammaire mesurée allait de 3 a 6 cm avec une moyenne a 4 cm pour des volumes
mammaires allant du bonnet A au bonnet D. De plus, dans cette position, il est concevable que le sein
repose sur un absorbant pour éviter tout risque de réflexion ultrasonore sur la surface opposée a celle
avec laquelle le transducteur sera mis en contact.

3. Discussion et conclusion

Apres concertation de I'ensemble des radiologues participants a I’étude, le modeéle 18L5s a été retenu.
En effet, de par sa géométrie et sa résolution ce dernier se rapproche fortement des résultats obtenus
avec le matériel standard utilisé en sénologie. La qualité des images obtenues a permis de retrouver
toutes les anomalies identifiées lors des examens courant, notamment celles de petite taille (infra
centimétrique). Cette visualisation fiable des zones cibles pour un traitement HIFU permet d’envisager
un guidage échographique précis. La taille de la surface active impose cependant un balayage plus
important de la zone et sur les gros volumes une certaine technicité pour venir centrer I'appareil.
Concernant les mesures anatomiques et le positionnement des patientes lors du traitement,
I’épaisseur de 4 centimétres a été rapidement intégrée aux calculs de simulation numériques. La
position en décubitus latérale a été retenue comme la plus sécuritaire.
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lll.  Conception électro-mécanique
L’étude numérique présentée en partie | de ce chapitre a permis de définir un transducteur ultrasonore
susceptible de réaliser un traitement HIFU non invasif des cancers du sein. La réalisation électro-
mécanique du dispositif dans sa globalité constitue le theme principal de cette partie.

1. Mécanique

L’'ensemble des pieces mécaniques composant la sonde ont été congues et réalisées dans le cadre de
ce travail de these. Le transducteur a été fabriqué par la société Imasonic (Voray-sur-I'ognon, France)
puis assemblé avec les autres éléments du systeme (cellule d’imagerie, thermocouples,
refroidissement). Toutes les piéces mécaniques ont été réalisées via le logiciel de conception assisté
par ordinateur Inventor (Autodesk Inventor Professional 2019). De plus, des simulations mécaniques
d’écoulement de fluide ont également été réalisées via le logiciel Autodesk CFD (Computational Fluid
Dynamics 2019) afin d’optimiser I'’écoulement du fluide de refroidissement sur le transducteur et
obtenir la meilleure maitrise de température possible.

a) Refroidissement du transducteur

i. Méthode

Le transducteur a été usiné dans un matériau piezocomposite. Le transducteur reposant sur un backing
air, un refroidissement en face avant a donc été mis en ceuvre et optimisé en s’appuyant sur le principe
du vortex équipant déja la sonde MFocus 3. Le principe du vortex permet d’induire des mouvements
circulaires du fluide de refroidissement contenu a I'intérieur de I’enveloppe de couplage et ce sur toute
la surface du transducteur. Le principe du vortex repose sur deux piéces mécaniques. Le vortex est
initié par une arrivée d’eau latérale unique, via un diffuseur qui a pour réle de rendre le flux tangentiel
au transducteur. Contrairement a la sonde MFocus 3 ou I'arrivée d’eau est déja latérale lorsqu’elle
arrive dans le diffuseur, le nouveau dispositif en raison d’'un encombrement complexe d{i aux 96 cables
de puissance, présente une arrivée d’eau verticale. Il a donc été nécessaire de confectionner un
diffuseur adapté permettant de rediriger le flux tangentiellement sur le transducteur avec un angle ©
supérieur ou égal a 70° (idéalement au plus proche de 90°) compte tenu de I'encombrement
mécanique, Figures IV.13 et IV.14.

Arrivée du flux
Arrivée du flux

Arrivée du flux

Sortie du flux

Sortie du flux

N, (vers transducteur)
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(vers transducteur)
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Figure IV.13. Images CAO du diffuseur vu de % a gauche, vu en coupe au milieu et enfin vue de profil a droite. Sur la vue en
coupe les trois ailettes permettant de rediriger le flux sont visibles.
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Le principe du diffuseur était de modifier I'angle de sortie du flux (arrivée sur le transducteur) par
rapport a I'angle initial d’arrivée du flux dans ce dernier. Pour cela, le flux passe entre deux parois
étroites dans lesquelles ont été placées trois ailettes avec des inclinaisons et des espacements
particuliers, Figure IV.13. Ces parametres étaient testés dans les simulations mécaniques
d’écoulement de fluide avec le logiciel Autodesk CFD et ajustés jusqu’a obtenir 100% du flux redirigé
avec un angle © 270°, Figure IV.14.

Afin de parfaire I'arrivée tangentielle du flux, le diffuseur a été positionné de fagon a faire face a une
partie plane de I'enveloppe. Cette derniére était fixée par pression via un joint torique intégré a une
bague congue pour se visser au boitier de la sonde. Ainsi, a la sortie du diffuseur, le flux venait heurter
I’enveloppe afin d’arriver de fagon parfaitement tangentielle au transducteur, Figure 1V.14.

Diffuseur

\ Partie basse
) / Boitier

/ Bague

Joint torique

Transducteur

Enveloppe

Figure IV.14. Vue en coupe du diffuseur installé dans son logement au sein du dispositif. Représentation du flux initial par les
fleches bleues et du flux redirigé par la fléche rose.

Une seconde piece mécanique est indispensable a la création d’un vortex pour assurer une évacuation
centrale. Le centre du transducteur étant occupé par la sonde échographique de guidage, une double
évacuation de part et d’autre de la piece mécanique dans laquelle cette sonde vient se loger a été
réalisée. Afin de ne posséder qu’une sortie d’eau au niveau de la sonde, les deux évacuations se
rejoignent a I'arriere de cette piéce, Figure IV.15.

Evacuation

Evacuation
Evacuation

Sortie
commune

Figure IV.15. Visualisation du support de la sonde échographique de guidage et des évacuations.
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L'inclinaison et la localisation des évacuations sur la piece ont un r6le majeur dans I'efficacité du vortex.
En effet, si ces derniéres n’ont pas un angle et une position adaptée, le flux ne tourbillonnait pas sur
toute la surface du transducteur, car il était capté trop tot par les évacuations. Or il était important
que le flux tourbillonne sur I'ensemble du transducteur afin d’assurer un refroidissement efficace et
homogene de tous les éléments, en particulier ceux placés au centre. De méme, la position du diffuseur
par rapport aux évacuations revét une importance majeure dans l'initiation du vortex. En effet, si le
flux a la sortie du diffuseur se trouvait en regard d’une des évacuations le flux était immédiatement
évacué sans avoir circulé sur I’'ensemble du transducteur, Figure IV.16.

Transducteur Evacuations (support imagerie)

Partie basse
Boitier
Arrivée (diffuseur)

Figure IV.16. Visualisation du transducteur et des éléments mécaniques responsables de la circulation hydraulique.

L'ensemble des parametres a été ajusté au gres des résultats des simulations numériques (Autodesk
CFD, Californie, USA) de maniére a obtenir un vortex et son maintien sur toute la hauteur du
transducteur. Une fois le fichier CAO intégré dans le logiciel de simulation, il a été nécessaire de créer
le volume de fluide et d’identifier les orifices d’entrée et de sortie de ce dernier a I'aide des vecteurs
vitesses. Le débit était paramétré sur 0,5L.min? afin de correspondre au débit réel utilisé lors des
traitements. En raison d’erreurs a répétition sur le maillage du calcul, il a été nécessaire de concevoir
une CAO dédiée aux simulations, plus simplistes en retirant les joints et les espaces de collages afin de
modéliser des pieces jointives.

Afin de valider la création et le maintien d’un vortex avec le design du diffuseur et de la double
évacuation définie, une sonde factice en impression 3D a été réalisée. Cette derniere était composée,
du boitier inférieur, du diffuseur et de la piece centrale servant de support a la sonde d’imagerie et
d’emplacement aux doubles évacuations, Figure IV.17. La bague permettant la fixation de I'enveloppe
a également été réalisée. Ainsi, une fois la piece imprimée, cette derniere a été préparée, il était
nécessaire de dégager les conduits du matériau support laissé par I'impression 3D sans endommager
les parois afin de ne pas créer de fuite dans le circuit. La piece a ensuite été équipée d’une enveloppe
et raccordée a un circuit de refroidissement standard utilisé lors des traitements. Des particules
réfléchissantes ont été mélangées au liquide en circulation pour visualiser si ces particules
tourbillonnaient sur I’'ensemble du transducteur et si ce tourbillon se maintenait dans le temps.

S~
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Figure IV.17. Dispositif factice ayant permis la réalisation du test avec les particules réfléchissantes.

Le test a été réalisé a I'aide de la pompe (décrite dans le chapitre Il) utilisée lors des traitements avec
un débit de 0,5 L.min? (débit lors d’une émission ultrasonore). Les tests ont été réalisés selon des
conditions aussi proches que possible des traitements sur des durées de 240 secondes.

jii. Résultats

La Figure IV.18 montre la vitesse du flux a différentes hauteurs du transducteur en fonction du temps
dans des conditions de traitement. Le flux s’écoule bien depuis les trois sorties au niveau du diffuseur
et s’étend en tourbillonnant sur toute la surface du transducteur permettant d’envisager un
refroidissement bien plus homogeéne et efficace que dans les toutes premieres configurations de la
sonde. Sur ces anciens modeles, I'arrivée et la sortie d’eau de refroidissement étaient positionnées de
part et d’autre du transducteur sur le boitier (oU se trouve le diffuseur) ce qui empéchait une
circulation de I'eau sur le transducteur méme [173]. Le refroidissement se faisait alors par charge de
froid plus que par convection.
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Figure IV.18. Résultats numériques de I'amplitude de vitesse en fonction du temps a différentes hauteurs du transducteur.

Des simulations en mode isosurface ont également été réalisées, pour visualiser en trois dimensions
la création du vortex et son évolution au cours du temps. Le principe est de représenter uniguement
les surfaces du volume de fluide, Figure I1V.19. Il est ainsi possible de confirmer I'arrivée tangentielle
de I'eau par I'action du diffuseur associé a celle de I'interface plane de I'enveloppe et I'initiation de
mouvements circulaires. L'évacuation du volume de fluide se faisant bien au point le plus bas du
transducteur par les orifices placés de part et d’autre du support de la sonde échographique.

» Temps

Figure IV.19. Résultats numériques de la génération et de I’évolution du vortex par les isosurfaces correspondant au volume
du fluide.
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La visualisation du maintien du vortex a également pu étre confirmée grace aux résultats filmés de la
circulation des particules réfléchissantes réalisée sur 240 secondes.

b) Intégration de la sonde de guidage

De par le développement d’'un nouveau vortex et I'intégration d’une nouvelle sonde d’échographie par
rapport a la sonde précédente, une nouvelle conception a été nécessaire pour le support de cette
sonde. Cette piéce centrale a plusieurs fonctions : support et protection de la sonde d’imagerie,
évacuation du fluide de refroidissement et enfin maintien central du transducteur. Contrairement a la
version précédente de sonde, cette piece est fixée sur le boitier par quatre bras porteurs, assurant
ainsi son centrage et son positionnement en hauteur par rapport au transducteur, Figure 1V.20. En
effet, le seul point d’attache des versions précédentes était un large épaulement réalisé dans la
matiére permettant un collage stable entre le transducteur et cette piece centrale. Ici, la sonde
échographique étant plus encombrante il était nécessaire de trouver une solution pérenne pour
assurer le maintien de cette piece sans avoir a créer un épaulement large dans la matiere de cette
derniere. En effet, I'épaisseur de la piece a été réduite a 2 mm par endroits, rendant ainsi possible le
passage de la sonde de guidage, des évacuations et de glisser un joint entre cette derniere et le
transducteur.

)

Transducteur
HIFU

18L35s

Logement

Figure IV.20. Intégration de la sonde échographie de guidage 18L5s

Le support a été congu de fagon a ce que la sonde échographique soit a la méme hauteur que le
premier anneau du transducteur et soit centrée par rapport a I'axe acoustique du transducteur HIFU.
Ainsi, le plan d’'image est confondu avec I'axe de traitement HIFU pour optimiser le guidage de la
thérapie. Enfin, comme évoqué précédemment, cette piece centrale avait également un réle de
protection de la sonde échographique par rapport a d’éventuelles réflexions venant des faisceaux
ultrasonores HIFU. Des cones de protections sont ainsi présents avec une pente et une taille définies
de facon a ce qu’ils n’interferent pas avec le champ ultrasonore du transducteur HIFU et
échographique, Figure IV.21.
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Coéne Cone Cone
18L5s
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Figure 1V.21.Vue en coupe du dispositif selon les plans XZ et YZ mettant en évidence les cbnes de protection de la sonde
d’échographie.

c) Assemblage de la sonde

Le diffuseur et le support de la sonde échographique ont été réalisés en impression 3D fusion Inox
(Initial SAS, Seynod, France) pour assurer la solidité nécessaire a ces ensembles possédant des parties
fines (<2 mm). L'ensemble des autres pieces mécaniques ont pu étre réalisées au sein du laboratoire
en impression 3D en matériau Polyget (Polyjet RGD525, Stratasys, France). Cette matiére a été
sélectionnée pour sa résistance a la chaleur (température de déflexion a 80°C) et son étanchéité. Le
boitier a été congu en deux parties (partie haute et partie basse) afin de faciliter le cablage et
I'installation du transducteur, Figure 1V.22. Le placement et le collage du diffuseur sur la partie basse
du ainsi que celui de la sonde d’imagerie dans son support boitier ont été réalisés au laboratoire.

Figure IV.22. (a) Partie basse du boitier avec le diffuseur collé. (b) Partie haute du boitier et son couvercle. (c) Support de la
sonde échographique avec la sonde en place.

La société Imasonic était en charge de coller le transducteur a I'ensemble, de solidariser les parties
basses et haute du boitier et de fermer I'ensemble. Huit thermocouples ont également été soudés a la
face arriére du transducteur afin de pouvoir contréler sa température lors des traitements. La reprise
des 96 éléments était réalisée sur 3 circuits imprimés en arc de cercles fixés sur la partie basse du
boitier.

L’'encombrement a la surface du couvercle ne permettait pas le passage de ces dernieres en plus de la
sortie des 4 cables puissances, du cable d’imagerie et de la sortie thermocouple, sans avoir recours a

S~



un agrandissement du diametre. Afin, de réduire le diametre du boitier au minimum, les sorties
hydrauliques ont été déportées, Figure 1V.23.

Figure IV.23. (1,2,3,4) sorties des cdbles puissance. (5) Cable d’imagerie. (6) Sortie thermocouple. (7) Préhenseur mécanique.
(8) Arrivée du fluide de refroidissement. (9) Sortie du fluide de refroidissement.

La sonde a ensuite été assemblée dans son intégralité au laboratoire, Figure 1V.24.

(b)

Figure IV.24. (a) Partie basse du boitier avec le transducteur collé, visualisation de la reprise du cdblage des éléments vers 4
nappes électriques. (b) Sonde assemblée du de dessus. (c) Sonde assemblée face avant.

2. Electronique
Une carte électronique permettant de recevoir les 24 signaux de pilotage provenant des
amplificateurs, d’adapter électriquement I'impédance des émetteurs et d’adresser les signaux sur les
96 émetteurs de la sonde a été congue puis usinée par la société EMS Proto (Martillac, France). La
Figure IV.25 montre un schéma de la carte avec la répartition des différentes fonctions.
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Figure IV.25. Visualisation 3D de la carte électronique permettant de recevoir les 24 signaux de pilotage provenant des
amplificateurs, d’adapter électriquement les émetteurs et d’adresser les signaux sur les 96 émetteurs de la sonde.

La carte est divisée en 4 zones : les entrées des 24 signaux provenant des amplificateurs avec des pads
de soudure qui recevaient les cables du connecteur associé au dispositif de pilotage, les sorties vers
les émetteurs HIFU via des embases ERF8 (Samtec, Oxon, France) permettant d’enficher les cables
coaxiaux vers les 4 secteurs radiaux de la sonde, une zone trigger permettant la connexion d’un cable
BNC et enfin une zone dédiée a I'adressage des voies. Selon le méme principe que celui décrit dans le
chapitre lll, I'adressage se fait via 26 relais DPDT alimentés via une tension 5V et des signaux de
commutations (COM1 et COM2) en 0-5V ou 0-24V pour utiliser les deux systémes de pilotage (MFOCUS
ou IGT). Des diodes électroluminescentes permettaient d’indiquer si la carte était correctement
alimentée (diode verte) et I'état des signaux de commutation (diodes rouges).

a) Adressage des voies
L'adressage des voies permet de coupler les éléments par 4 afin de former des anneaux pour une
utilisation classique (Figure IV.26a) et de les coupler en duo de demi-anneaux dans le cadre d’une

double focalisation hémi-torique, Figure IV.26b et 1V.26c. Il est également possible de choisir I'axe de
la découpe hémi-torique.
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Mode Normal Mode Brevet « vertical » Mode Brevet « horizontal »

()

24 anneaux 2x12 %+ anneaux 2x12 %+% anneaux

Figure IV.26. Adressage des signaux en fonction du mode de traitement choisi. Le bleu et sa nuance sont commandés par les
voies paires de I'amplificateur de puissance et le rouge et sa nuance quant a eux sont commandeés par les voies impaires.

b) Adaptation d’'impédances

Une adaptation d’'impédance est nécessaire lorsqu’une source de courant (amplificateur de puissance)
est reliée a un composant passif (transducteur HIFU). Chacun d’eux est caractérisé par une impédance
électrique propre (valeur complexe). Si ces valeurs complexes sont différentes, une portion de
I’énergie électrique émise par la source sera alors réfléchie. Ainsi, plus la différence est grande, plus le
pourcentage d’énergie électrique transmise au transducteur sera faible. Les systémes de commande
utilisés et donc connectés au transducteur sont caractérisés par une impédance électrique de sortie
réelle de 50 Ohms. Or le transducteur et les cables coaxiaux de liaison présentent une impédance
électrique capacitive (complexe) plus ou moins éloignée de 50 Ohms. C’est pourquoi, afin de maximiser
la transmission d’énergie électrique il est généralement nécessaire de réaliser une adaptation
d’impédance. De cette maniere, il sera possible d’obtenir un rendement global du dispositif au plus
proche du rendement intrinseque au matériau piézoélectrique. Il existe différentes méthodes
d’adaptation d’impédance, ici le choix d’utiliser un réseau de transformateurs a été fait pour leur
capacité a transmettre I'énergie électrique sans échauffement.

i Meéthode
Un transformateur électrique permet de modifier la tension et I'intensité d’un courant alternatif tout
en conservant sa fréquence et sa forme. Ainsi, pour effectuer I'adaptation, un bobinage était réalisé
autour d’une ferrite torique, Figure 1V.27.

Figure IV.27. Schéma électronique d’une adaptation d’impédance par transformateur.

L'efficacité d’une adaptation n’est valable qu’a une fréquence donnée. L'impédance électrique des
éléments du transducteur a été mesurée a la fréquence de fonctionnement (1,4MHz) gréce a un
analyseur de réseau Bode 100 (Omicron Lab, Klaus, Autriche). Cet appareil permettait, I'émission d’une
tension fixe afin de mesurer l'intensité électrique, le rapport de ces deux valeurs définissant ainsi
I'impédance électrique du systéme.
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Dans un premier temps, une mesure d’'impédance a été réalisée afin de caractériser électriquement
chaque élément du transducteur. Cette mesure a été réalisée sur la carte électronique, au niveau des
embases prévues pour 'ajout des transformateurs. Les mesures ont été réalisées en mode normal
(annulaire) et ont également été réalisées en mode multi-torique (duo de demi-anneaux consécutifs).

Connaissant les impédances de chaque émetteur il était possible de calculer I'impédance de
I’adaptation nécessaire pour chaque voie. Le choix des ferrites utilisées pour réaliser I'adaptation était
basé sur leur inductance et la puissance électrique pouvant étre utilisée. Ses caractéristiques
définissaient le nombre de tours nécessaires dans le circuit primaire et secondaire pour adapter
chaque émetteur selon les Equations IV.5.

N2=\/Zetk= ’ﬂ=ﬂd,01\lN1=N2Xk Equation IV.5
AL Zeq N2

Avec N2 le nombre de tours dans le circuit secondaire, L I'inductance [uH], AL I'inductance intrinséque
de la ferrite torique sélectionnée [nH/N?], k le rapport de transformation du transformateur, Z0
I'impédance caractéristique (ici ZR=50 Ohms), Zeq I'impédance équivalente et enfin N1 le nombre de
tours dans le circuit primaire du transformateur.

ji. Résultats
Une ferrite torique T50B-8 (Amidon, Costa Mesa, Etats-Unis) a été sélectionnée pour réaliser les
adaptations d’impédance. Il s’agit d’'une ferrite composée d’un alliage de 8 métaux différents lui
conférant ainsi une tenue en puissance allant jusqu’a 45W sachant que les amplificateurs utilisés pour
le pilotage délivrent au maximum 20W par voie.

L'impédance étant directement reliée la surface de I'émetteur, les mesures réalisées selon les
différents modes de fonctionnement envisagés ne présentaient pas de différence importante (Figure
IV.28a). La surface d’'un anneau n est trés proche de la surface obtenue en couplant les éléments
formant sa moitié et la moitié de I'anneau n+1. Il était ainsi possible d’utiliser le méme transformateur
d’adaptation pour un élément quel que soit le mode d’activation, ce qui simplifiait le routage et le
nombre de composants nécessaires sur la carte électronique. Ainsi, chaque élément dispose d’un seul
transformateur d’adaptation spécifique puisque le nombre de tours nécessaires dans le primaire et
dans le secondaire est théoriquement le méme quel que soit le mode d’utilisation souhaité (Figure
IV.28b).
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Figure IV.28. (a) Impédances électriques de chaque émetteur a la fréquence de fonctionnement (1,4MHz) en mode normal et
en mode multi-torique. Zr étant I'impédance réelle et Zim I'impédance imaginaire. (b) Transformateurs obtenus selon les
calculs théoriques en mode multi-torique et normal pour chaque élément avec N1 le nombre de tours dans le primaire et N2
le nombre de tours dans le secondaire.



Lors de la fabrication des transformateurs, il s’est avéré nécessaire d’ajuster le nombre de tours par
rapport au nombre de tours théoriques, principalement car dans la pratique I'espacement entre les
spires et la moindre variation sur la qualité du bobinage a une influence majeure sur I'adaptation. Au
final, I'approche retenue a été de chercher un bobinage qui fonctionnait pour les anneaux centraux.
Une fois celui-ci trouvé la tendance observée sur la Figure IV.28b qui est une augmentation du nombre
de tours dans le secondaire et diminution du nombre de tours dans le primaire lorsque la surface
diminue et inversement lorsque la surface augmente a été suivie. Cela a permis d’identifier les
caractéristiques des transformateurs fonctionnant pour les plus petits et les plus grands anneaux en
acceptant une tolérance de 50 + 15 Ohms pour la partie réelle et de 0 £ 15 Ohms pour la partie
imaginaire de 'impédance adaptée. Au total une centaine de bobinages ont été testés jusqu’a obtenir
un résultat satisfaisant sur tous les anneaux.

Finalement, quatre modeles de transformateurs étaient nécessaires pour réaliser 'adaptation du
transducteur. Les quatre modeles possedent 14 tours dans le circuit primaire et possedent un nombre
de tours allant de 30 (pour les plus petits éléments) a 25 (plus grands éléments) dans le secondaire.
Une fois les transformateurs fabriqués en quantité suffisante afin que chaque voie posséde le modele
qui lui était approprié, une mesure d'impédance était de nouveau réalisée. Des impédances comprises
entre 38 Ohms et 56 Ohms ont été obtenues pour la partie réelle et pour la partie imaginaire les valeurs
étaient comprises entre -11 Ohms et 15 Ohms, Figure 1V.29.
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Figure IV.29. Mesures d’impédance réalisées a 1,4MHz avec le réseau de transformateur considéré comme optimal pour
chaque élément.

Des tests en puissance ont ensuite été réalisés avec I'amplificateur 32 voies IGT (décrit dans le chapitre
Il). Les puissances étaient incrémentées graduellement en étant appliquées pendant 3 secondes. Les
mesures montrent que jusqu’a 300 watts électriques émis et répartis sur les 24 voies, la puissance
réfléchie reste strictement inférieure a 10%, Figure IV.30. Cependant, lors d’'une émission ultrasonore
il est nécessaire de maintenir une puissance réfléchie a des niveaux relativement faibles (inférieur a
15%) sur toute la durée d’un traitement. C’est pourquoi un test en puissance sur une durée globale
d’une minute a été réalisé avec une alternance toutes les 20 secondes entre deux seuils de puissances
électriques (230 et 260 watts), Figure IV.31. Le pourcentage de puissance réfléchie est resté inférieur
a 10% sur toute la période d’émission.
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Figure IV.30. Pourcentage de puissance électrique réfléchie en
fonction de la puissance électrique émise. Figure IV.31. Puissances électriques émises, réfléchies et
transmises en fonction du temps en alternant deux niveaux de
puissances électriques (230 et 260 W) toutes les 20 secondes
durant 60 secondes.

3. Assemblage final

La partie connectique a été réalisée de facon a ce que la connexion initiale soit compatible avec le
systéme de commande MSonic, sachant qu’un adaptateur avait été concu pour rendre également
possible la connexion au systeme IGT. Ainsi, le dispositif pouvait fonctionner de la méme fagon avec
les deux systemes de commande. Un boitier de protection a été concu pour la carte électronique. Ce
dernier assure une protection mécanique en cas de choc et également une protection d’étanchéité en
cas de projection lors des expérimentations. Des parois internes ont été pensées afin d’isoler la zone
dédiée a I'adaptation d’'impédance du reste de la carte, ces parois ont été blindées afin d’éviter la
propagation de rayonnement. Sur les parois latérales extérieures de cette zone, un systeme de volets
inclinés permettant d’empécher un fluide de pénétrer a I'intérieur tout en assurant une certaine de
ventilation a été développé. Ce boitier a été concu et fabriqué en impression 3D au laboratoire. Enfin,
le connecteur assurant le lien avec le systeme de commande MSonic et avec I'adaptateur a également
été réalisé en CAO et fabriqué au laboratoire en impression 3D. La Figure IV.32 représente le dispositif
final fonctionnel aprés assemblage.

Connecteur puissance Sonde HIFU

Connecteur d’imagerie

Figure IV.32. Photographie du dispositif final fonctionnel.

IV. Caractérisation du dispositif

1. Calibration du transducteur
Lors d’une thérapie par ultrasons focalisés, il est primordial de maitriser la puissance acoustique
générée par le transducteur et donc I'énergie délivrée aux tissus biologiques. Le matériau
piézoélectrique, comme expliqué dans le chapitre |, convertit une énergie électrique en une énergie
mécanique. Cette conversion est imparfaite et dépend du rendement intrinseque au matériau




piézoélectrique, dit rendement acoustique. Associée a ce rendement intrinséque, la capacité du
dispositif a transmettre une puissance électrique au transducteur, est également imparfaite malgré la
présence d’une adaptation d’'impédance et dépend du rendement électrique de I'ensemble du
dispositif. A une fréquence donnée, la puissance acoustique générée par le dispositif dépend donc de
la puissance transmise au transducteur ainsi que du rendement intrinséque au transducteur.

a) Matériel et méthode

Le rendement électroacoustique de la sonde dans son ensemble a été déterminé par la méthode de
Davidson, dite « balance acoustique » [174], Figure IV.33. La sonde était plongée dans un cristallisoir
rempli d’eau dégazée a température ambiante (20°C). Un absorbant cylindrique RTV143 fabriqué au
laboratoire était placé au fond du cristallisoir afin d’éviter la création d’ondes stationnaires. Les
ultrasons étaient émis en direction d’une surface plane et normale au faisceau acoustique. La force de
radiation générée par le transducteur entrainait une force sur I'absorbant traduite par une variation
de masse qui était mesurée par une balance de précision Le620S-oce (Sartorius, Dourdon, France).

Crista,llisoir Sonde
Eau dégazée HIFU
\ Absorbant

Balance de
précision

- / aCOUStique

[ X X X L SRR
VJ
Figure IV.33. Sonde HIFU en place lors d’'une mesure de poussée acoustique réalisée par la méthode Davidson.

La force produite par les ultrasons sur |I'absorbant permettait de remonter a la puissance acoustique
générée par le transducteur selon les Equations IV.6.

ZFzmgetPaczF.czm.g.vz% Equation 6

Avec g I'accélération de la pesanteur (9,81 m.s2), m la masse mesurée par la balance [kg], F la force de
radiation [N], Pac la puissance acoustique [W], c la vitesse de propagation des ultrasons dans |'eau
[m.s-1] et la constante k définie comme étant le facteur de conversion k=1/(g.v)=6,94.10°Kg.W™.

Dans le cas d’un transducteur torique, la pression émise par ce dernier n’était pas normale a la surface
de I'absorbant. La constante k doit donc étre pondérée par I'angle d’incidence médian © du faisceau
ultrasonore. Dans le cadre d’une force émise par un transducteur torique, la puissance acoustique est
donnée par I'Equation IV.7.

—_m i '
Pac = /kT avec ky = k.cos (0) Equation 7
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Figure IV.34. Représentation schématique des angles d’incidences des faisceaux ultrasonores provenant d’une surface
émettrice torique.

Ainsi, I'angle d’incidence médian (6 ) du faisceau ultrasonore se calcule selon les Equations IV.8.

Omax — Omin ) )
0=—— 1 Omin avec sin(Bmax) =

(Rfoc + Rext(24)/
) Rc

sin(Omin) = (Rfoc + Rint(l)/RC

La valeur de © pour ce transducteur était de 0,50 Radians soit un coefficient k= 60,8 mg.W™.
L’atténuation acoustique de I'eau était considérée comme négligeable, c’est pourquoi la mesure de la
masse sur la balance permettait d’obtenir directement la puissance générée par le transducteur. Le
rapport entre la puissance acoustique mesurée et la surface du transducteur permettait de remonter
a l'intensité surfacique en W.cm™2. Les émetteurs du transducteur n’étant pas équi-surfacique,
I'intensité surfacique de chaque élément était calculée apres chaque émission ultrasonore. Ainsi, il
était possible de contrdler cette évolution afin de ne pas dépasser le seuil fixé par le fabricant de 7
W.cm™. De par, le caractére non équi-surfacique des éléments, lors des émissions ultrasonores une
distribution de puissance électrique modulée en fonction des différences de surface était appliquée
afin de ne pas sur-solliciter les plus petites surfaces. La modulation de puissance était calculée par
rapport a la surface de I'anneau 24 puis chaque émetteur recevait une puissance électrique pondérée
par son ratio surfacique selon I’équation IV.9.

P(n) = X k(n) EquationIv.9

Stot/s
24

Avec P(n) la puissance électrique envoyée a I'élément n [Watts], P la puissance électrique globale
envoyée a la sonde [Watts], Stot la surface active totale du transducteur [cm?], Sz4 la surface active de
I’élément 24 [cm?] et enfin k(n) le ratio surfacique de I'élément n par rapport a I'élément 24,

Le dispositif utilisé était 'amplificateur de puissance IGT présenté dans le chapitre lll, partie 11.3. La
puissance maximale disponible était d’environ 15 watts électriques par voie. Les 24 signaux de
puissance étaient acheminés vers la carte électronique présentée dans la partie Ill.2 afin d’étre adapté
par le réseau de transformateur. Le courant adapté était ensuite adressé par cette méme carte aux 96
émetteurs. Les mesures étaient réalisées en mode normal, c’est-a-dire 24 anneaux pilotés en phase.
La température de la sonde était contr6lée par deux lecteurs thermocouples PCE-T390 (PCE
instrument, Soultz-sous-Forets, France) permettant d’enregistrer les 8 températures mesurées en face

@0 we

</

Equations IV.8



arriere du transducteur. Le systeme IGT disposait en face avant de 3 sorties 0-5V, une étant continue
(utilisée pour I'alimentation de la carte) et deux étant reliés au démultiplexeur intégré a I'ampli et
pouvant générer une tension comprise entre 0 et 5V pour définir les signaux Com 1 et Com2. Sur le PC
de controle, un logiciel développé pour I'application était installé. Ce dernier permettait, de choisir le
mode de fonctionnement voulu (ici normal Com1=1 et Com2=0), les phases appliquées (ici nulles), la
fréquence de fonctionnement ainsi que la puissance électrique a appliquer sur chaque élément. Le
logiciel affichait également la mesure des puissances émises et réfléchies pour chaque voie avec un
rafraichissement des valeurs toutes les secondes. Une alerte visuelle était programmeée dans le cas ol
la puissance électrique réfléchie était supérieure a 15% a la puissance émise pour chaque voie. Les
puissances électriques émises et réfléchies totales étaient également affichées a la fin de I'émission
ultrasonore. Un fichier contenant les puissances électriques émises et réfléchies pour chaque
émetteur a chaque seconde de I'émission ultrasonore était généré automatiquement par le logiciel
apres chaque émission ultrasonore. Les valeurs retournées par le logiciel ont été vérifiées par une
mesure réalisée a I'aide d’'un wattmeétre de précision PRM392.4017.04 (Rohde&Schwarz, Munich,
Allemagne) associé a une sonde de mesure Nap 27 (Rohde&Schwarz, Munich, Allemagne) au début de
I’expérimentation.

PC de controle

Sonde de
traitement

Wattmetre

S|
! \~
Balance de /

précision

Lecteur Adaptateur
thermocouple IGT/MSonic Amplificateur
IGT

Figure IV.35. Dispositif expérimental lors d’une mesure de rendement acoustique.

La fréquence de rendement maximal a été déterminée par un balayage compris entre 0,8 et 2,0 MHz
en utilisant une puissance électrique totale constante de 50 watts afin de ne pas produire un
échauffement trop important des transducteurs. Le pas d’échantillonnage était de 0,1 MHz pour les
fréquences éloignées de la fréquence centrale théorique et réduit a 0,01 MHz autour de 1,4 MHz. Les
mesures ont été réalisées avec des temps d’émission de trois secondes afin d’éviter I’échauffement du
transducteur et de I'absorbant pouvant créer une dilatation nuisible a la mesure. Dans un second
temps, un balayage en puissance a été effectué en appliquant des puissances électriques transmises
comprises entre 0 et 280 watts afin de déterminer les niveaux de puissance acoustique émise. Pour les
mémes raisons que celles évoquées précédemment, les mesures ont également été réalisées avec des
temps d’émission de trois secondes.
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b) Résultats

Les mesures réalisées caractérisent I'ensemble du dispositif (connecteur, cable, carte électronique
comprenant le réseau d’adaptation d’'impédance, I'adressage des phases, et le transducteur). Le
rendement le plus élevé est atteint pour 1,4 et 1,41 MHz avec des valeurs de 50 %. La fréquence de
fonctionnement retenue était donc la fréquence de fonctionnement théorique souhaitée. Le balayage
en puissance réalisée ensuite a 1,4 MHz a permis de mettre en évidence un rendement moyen de 48%
entre 0 et 280 watts électriques. La puissance acoustique augmente linéairement entre 0 et 130 watts
acoustiques avec la puissance électrique transmise. Les résultats de I'ensemble des mesures sont
consignés dans la Figure IV.36.
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Figure 1V.36. (a) Evolution du rendement en fonction de la fréquence d’émission ultrasonore. (b) Evolution de la puissance
acoustique créée en fonction de la puissance électrique transmise au transducteur. (c) Evolution du rendement en fonction de
la puissance acoustique créée.

2. Mesure de champs de pression

Des champs de pression ont été mesurés dans I'eau afin de caractériser I'émission du transducteur et
valider les résultats obtenus en simulations numériques, différents champs de pression ont été
mesurés. |l s’agissait en particulier de s’assurer que le champ ultrasonore émis lorsque tous les
émetteurs fonctionnent en phase était bien celui attendu lors de la conception. Puis de s’assurer qu’un
pilotage en focalisation multi-torique était a la fois possible pour déposer de la pression en forme de
couronne a distance de I'axe mais également conforme aux simulations numériques qui ont mené a la
fabrication du transducteur.

a) Matériel et méthode
Le dispositif de pilotage utilisé était, comme précédemment, celui contenant les amplificateurs IGT. La
sonde de traitement était fixée dans une cuve d’eau dégazée a température ambiante (22°C) sur le
méme support que celui réalisé pour les mesures sur la sonde MFocus 3 grace au pas de vis dont la

S v



sonde dispose sur le bas de son boitier. Le support avait été congu avec une piece en impression 3D
interchangeable au centre afin de pouvoir s’adapter aux deux modeles de sondes. Les mesures de
pression étaient réalisées en appliquant des trains d’impulsion courts contenant 140 sinusoides
répétées toutes les 0,2 seconde avec une puissance acoustique de moins de 1 watt évitant ainsi tout
dommage thermique au transducteur et a I’hydrophone mais permettant d’obtenir le régime
permanent. Le pas de mesure était identique a celui présenté dans le chapitre IIl.lIl.b avec notamment
I'utilisation du méme hydrophone HGL-0200 (ONDA, Sunnyvale, USA) possédant une ouverture de 200
1 m, une bande passante allant de 0,25 a 40 MHz et une haute sensibilité (50 nV/Pa). Les retards
appliqués étaient les mémes que ceux définis dans I'étude numérique. Il s’agissait d’'une part
d’observer la focalisation naturelle de la sonde mais également deux conditions de focalisation multi-
toriques. Dans un premier mode de fonctionnement une rotation de 10° des points focaux naturels du
transducteur était appliquée. Dans un second mode de fonctionnement les deux demi-anneaux de
focalisation étaient placés de facon libre a des profondeurs et avec des rayons différents. Enfin, le pas
spatial était le méme que celui utilisé dans les calculs de simulations numériques, a savoir 0,3 mm. Les
conditions expérimentales sont décrites sur la Figure IV.37.
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Figure IV.37. Photographie de I'ensemble du dispositif mis en place pour réaliser les mesures de champs acoustique dans
leau.

b) Résultats
Le champ de pression en focalisation naturelle du nouveau transducteur dans I'eau est représenté sur
la Figure IV.38. Les plans XZ et YZ, mesurés le long de I'axe acoustique (Z) du transducteur mettent en
évidence les 3 zones focales toriques. Il est possible de voir en Z=110 mm 'anneau et son centre en
coupe et la zone de recouvrement hébergeant le point maximal de pression a Z=60 mm. Les plans XY
a Z=110 mm et 60 mm sont réalisés dans la direction normale a I’axe acoustique et mettent en avant
respectivement I'anneau ainsi que le point de focalisation et la zone de recouvrement en coupe.
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Les mesures ont ensuite été réalisées en focalisation électronique de facon a faire défléchir le faisceau
ultrasonore. Les phases appliquées correspondent a celles appliquées dans I'étude numérique, a savoir
I"application de la focalisation multi-torique selon les deux modes de fonctionnement autour de la

focale naturelle du transducteur.

La Figure IV.39 montre les résultats du premier mode de

fonctionnement a savoir une rotation de 10° des points focaux naturels du transducteur. Il est possible
de voir les deux demi-anneaux de focalisation, de 48 et 11 mm de rayons et passant respectivement
-48 mm ; Z =103 mm) et J de coordonnées (X =11 mm ; Z= 114 mm).
Les mesures ont également été réalisées aux profondeurs Z=60 mm afin d’observer la demi-couronne
créée par la révolution de la zone de recouvrement, Z=103 mm afin d’observer le demi-anneau de
focalisation passant par | et Z=114 mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation passant par J.
Comme lors de I'étude présentée au chapitre trois, deux maximum de pression sont présents le long
de I’axe acoustique dans le plan YZ et se situent au croisement des faisceaux provenant de chacun des

les points | de coordonnées (X =

hémi-tores avec |’axe acoustique, soit a 45 et 90 mm de profondeur.

La Figure IV.40 montre les résultats du second mode de fonctionnement a savoir une définition libre
de la forme de la zone de recouvrement désaxée. Dans le cas de figure choisi, un des demi-anneaux
avait un rayon de 50 mm et était placé a une profondeur de 120 mm, tandis que I'autre avait un rayon
de 6 mm et était placé a une profondeur de 80 mm. Il est possible de voir les deux demi-anneaux de
focalisation, de 6 et 50 mm de rayons et passant respectivement par les points | de coordonnées (X =
-50 mm ; Z = 120 mm) et J de coordonnées (X = 6 mm ; Z = 80 mm). Les mesures ont également été
réalisées aux profondeurs Z=60 mm afin d’observer la demi-couronne créée par la révolution de la
zone de recouvrement, Z=120 mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation passant par | et Z=80
mm afin d’observer le demi-anneau de focalisation passant par J. Comme lors de I'étude présentée au
chapitre trois, deux maximums de pression sont présents le long de I'axe acoustique dans le plan YZ et
se situent au croisement des faisceaux provenant de chacun des hémi-tore avec I'axe acoustique, soit

a 50 et 75 mm de profondeur.
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Figure IV.39. Les figures sur quadrillage au centre illustrent géométriquement le motif de focalisation, les figures a gauche
représentent les résultats de simulations numériques et enfin celles de droite les résultats des champs de pression mesurés.
Sur les tracés géométriques les courbes en surépaisseur mauves représentent le transducteur physique, les courbes en
surépaisseur rouge représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes en surépaisseur orange représentent
I'autre hémi-tore (demi-transducteur virtuel), le quadrilatére mauve la zone de recouvrement initiale (focalisation naturelle)
et enfin le quadrilatere rouge le profil de la couronne obtenue par la solution. Dans les plans XY (z=60 et z=114), les résultats
des champs de pression mesurés correspondent aux espaces simulés délimités par les carrés roses. Sur les résultats des
simulations numériques et des mesures de pression, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.
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Figure IV.40. Les figures sur quadrillage au centre illustrent géométriquement le motif de focalisation, les figures a gauche
représentent les résultats de simulations numériques et enfin celles de droite les résultats des champs de pression mesurés.
Sur les tracés géométriques les courbes en surépaisseur mauves représentent le transducteur physique, les courbes en
surépaisseur rouge représentent un hémi-tore (demi-transducteur virtuel), les courbes en surépaisseur orange représentent



I'autre hémi-tore (demi-transducteur virtuel), le quadrilatére mauve la zone de recouvrement initiale (focalisation naturelle)
et enfin le quadrilatére rouge le profil de la couronne obtenue par la solution. Dans les plans XY (z=60 et z=80), les résultats
des champs de pression mesurés correspondent aux espaces simulés délimités par les carrés roses. Sur les résultats des
simulations numériques et des mesures de pression, la pression a été normalisée dans chaque plan par rapport au maximum.

3. Conclusion

Les champs de pression réalisés dans I'eau afin de caractériser ce nouveau transducteur ultrasonore
multiéléments ont montré que les effets de focalisation obtenus sont proches de ceux prédits
numériquement. Le champ de pression en focalisation naturelle montre la formation d’un cercle focal
d’environ 60 mm de rayon. Comme attendu une zone de forte pression est présente au niveau de la
zone de recouvrement a une profondeur de 60 mm. Grace a I'utilisation de la focalisation électronique,
il est possible de modifier la localisation et le diamétre de I'anneau focale ayant pour conséquence de
modifier la localisation et la largeur de la zone de recouvrement. Grace a |'application de la focalisation
multi-torique il est possible de créer une focalisation sur deux demi-anneaux distincts de fagon a créer
une zone de recouvrement a distance de |’axe acoustique (Z) du transducteur, ayant pour conséquence
la création d’'un dépo6t de pression en forme de couronne. Les dimensions des champs a mesurer
étaient importantes sur cette géométrie, le temps de réalisation des mesures était directement
proportionnel a ces dernieres et donc supérieures a 17h. Les mesures ont donc été réalisées
uniquement sur la génération des demi-couronnes. |l serait nécessaire de réaliser les focalisations
symétriques a I'axe acoustique afin de compléter les séquences et voir la formation d’une couronne
compléte. Les 96 éléments fonctionnant en un réseau annulaire de 24 éléments ou bien en un double
réseau demi-annulaire de 12 éléments qui composent le transducteur permettent de créer un dép6t
de pression en différentes zones de I'espace permettant d’envisager d’augmenter sensiblement le
volume des lésions HIFU.

Conclusion du quatrieme chapitre

Dans ce chapitre une étude numérique a été mise en place afin de déterminer les caractéristiques du
nouveau transducteur ultrasonore de thérapie dédié au traitement des cancers du sein. La géométrie
retenue reste basée sur I’enveloppe interne d’un tore, mais dont les caractéristiques étaient repensées
pour une utilisation extracorporelle et en tenant compte des spécificités du tissu mammaire, en
particulier son atténuation. Le motif de focalisation obtenu est un anneau de 60 mm de diameétre situé
a 110 mm avec un point focal sur I'axe acoustique. Entre cet anneau situé dans le plan focal et le
transducteur, une zone de recouvrement est présente avec un maximum de pression situé sur I'axe
acoustique a 60 mm de profondeur.

Ensuite, dans le dessein de déterminer quel modele de sonde d’imagerie serait le plus adapté pour
guider le traitement dans le cadre de cette application, une étude radiologique a été menée en
collaboration avec le service de radiologie du centre Léon Bérard. Le traitement étant totalement non
invasif, a terme ce dernier sera plus susceptible d’étre appliqué en radiologie interventionnelle plus
que dans le cadre d’un bloc opératoire. De plus, la qualité de guidage d’un traitement est indispensable
au bon déroulement des traitements et a I'acceptation en routine clinique par les utilisateurs. L’étude
a été menée dans le cadre des dépistages organisés des cancers du sein sur 21 patientes. Le modele
de sonde échographique BK Medical 18L5s a été retenu car son encombrement était compatible avec
le transducteur HIFU, les images présentaient une résolution supérieure a celle des sondes
échographiques utilisées sur les précédentes sondes toriques et enfin toutes les masses suspectes ont
pu étre visualisées, méme celles présentant de petites dimensions. Enfin, s’agissant d’une barrette
linéaire, son utilisation est plus simple en routine clinique puisqu’il s’agit de la méme géométrie que
celle de I'ensemble des sondes échographiques utilisées en sénologie.
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L'intégralité de la conception électro-mécanique du dispositif a été réalisée au laboratoire, permettant
d’avoir une maitrise et une continuité entre les différentes piéces et la réalisation de multiples tests
préalables indispensables au bon fonctionnement de I'ensemble. De plus, grace a cette stratégie des
développements plus complexes, comme le développement d’une circulation en vortex du fluide de
refroidissement sur la face avant du transducteur, ont pu étre réalisés tout en étant compatibles avec
le délai restreint de fabrication. Au final, seules deux reprises, ont été nécessaires sur le dispositif. Une
reprise électronique consistant a modifier la répartition de la masse du circuit secondaire afin de pallier
un échauffement excessif lors des montées en puissance. Et une reprise mécanique au niveau du joint
entre la piece centrale (support de la sonde d’échographie) et le transducteur. Cette reprise s’est
avérée nécessaire car le joint initial époxy de 0,2 mm réalisé par le fabricant s’est avéré poreux
conduisant a une infiltration d’eau dans la sonde. Cette infiltration était responsable d’une oxydation
de 50% des connecteurs puissances reliées a la carte électronique. Le reprise a été faite au laboratoire
en retirant le joint et en réalisant un joint silicone. Des mesures de performance acoustique ont ensuite
été réalisées montrant un rendement identique a 2% pres. Le systéme de refroidissement développé
a permis de limiter I'élévation de température du transducteur a un maximum de 35°C lors des
mesures alors qu’il était généralement de 55°C sur les anciens modeles de sondes. Cet échauffement
est d au rendement imparfait du dispositif (de I'ordre de 50%). Un programme a été développé sur le
systéme de pilotage IGT permettant en plus du controle des modes de focalisation, la mesure en direct
sur chaque voie de la puissance transmise aux éléments. Le rendement étant connu, il est possible de
connaitre la puissance acoustique transmise au tissu biologique.

Enfin, des mesures de champs de pression ont été réalisées dans I'eau afin de confirmer les résultats
obtenus lors de I'’étude numérique. Les cartographies obtenues étaient proches de celles prédites par
les simulations, permettant notamment de confirmer la localisation en profondeur du maximum de
pression en focalisation naturelle. En effet, par rapport au transducteur précédent la zone de
recouvrement débute a 25 mm du bord de la sonde avec un maximum situé a 40 mm de profondeur
contre 8 mm pour le début de la zone de recouvrement et 25 mm de profondeur pour le maximum
précédemment. D’autre part, les mesures ont permis de confirmer les capacités de déflexion
électronique du faisceau ultrasonore en focalisation électronique multi-torique.

Le dispositif étant fonctionnel et compatible avec les deux systemes de commandes utilisés
précédemment, I’étape qui sera décrite dans le chapitre suivant avait pour but de mener les premieres
évaluations des performances thérapeutiques du dispositif sur des échantillons in vitro de boucherie
et sur des pieces de mastectomie. L'objectif principal étant de pouvoir réaliser des lésions en
focalisation naturelle située a 20 mm de profondeur et faisant au moins 20 mm de diametre et de
pouvoir enrichir les performances du transducteur grace a I'application de la focalisation électronique
classique et multi-torique. Les traitements devront étre réalisés dans un temps d’insonification
inférieur a la minute dans I'idéale et sans juxtaposition manuelle ou mécanique.



Chapitre V : Applications précliniques du
dispositif en vue des traitements non

invasifs des adénocarcinomes
mammaires.
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Introduction

Dans ce chapitre, le dispositif décrit précédemment a été mis en application lors d’expérimentations
in vitro afin d’évaluer les performances thérapeutiques du nouveau transducteur. L’objectif clinique
principal est le traitement des cancers du sein, sachant que les tumeurs possedent des tailles variées
pouvant aller du centimetre et atteindre dans de rares cas 5 cm de diametre. Leur localisation est
également variée, ces dernieres peuvent étre sous-cutanées comme situées en profondeur dans le
tissu mammaire. Cependant, les tumeurs qui seraient privilégiées pour une thérapie HIFU sont des
tumeurs prises en charge rapidement dans la croissance tumorale. L'objectif principal est donc de
pouvoir traiter des tumeurs dont la taille est inférieure ou égale a 2 cm. Le traitement devra étre réalisé
sans juxtaposition manuelle ou déplacements mécaniques et idéalement le temps de traitement devra
étre situé autour de la minute. La lésion élémentaire produite naturellement par ce transducteur serait
idéalement de forme sphérique, située a 2 cm de profondeur dans le tissu et de taille équivalente a la
Iésion élémentaire surfacique produite par la sonde précédente (20 mm de diametre). Les lésions
idéalement produites avec I'utilisation de la focalisation électronique permettront, quant a elles de
créer des lésions de tailles supérieures a 2 cm de diamétre et des lésions situées entre 1 cm et 4 cm de
profondeur tout en conservant un volume de traitement intéressant. Dans un premier temps, une
étude numérique a été réalisée afin de déterminer des paramétres de traitements adaptés. Des essais
ex vivo ont ensuite été menés sur tissu mammaire. Le tissu mammaire ne disposant pas de modeéle
animal satisfaisant, les essais ont été menés sur tissu mammaire humain provenant de pieces de
mastectomies, tout comme |'avait été I'étude décrite dans le second chapitre. La géométrie torique
ayant été développée a l'origine pour le traitement des métastases hépatiques, les performances du
nouveau transducteur ont également été testées lors d’une étude in vitro sur du tissu hépatique.

l. Etude numérique

Dans l'idéal, le nouveau transducteur devrait permettre des traitements ultrasonores pouvant
s’adapter a différentes localisations dans le tissu mammaire et couvrir un volume d’au moins 20 mm
de diameétre. Une telle approche permettrait d’inclure des tumeurs de 15 mm de diameétre tout en
assurant des marges de sécurité, Figure V.1. Ces tumeurs de petite taille seraient les plus indiquées
pour espérer une prise en charge a visée curative avec un traitement par HIFU. L’étude numérique a
donc consisté a estimer les paramétres acoustiques pouvant répondre a ces objectifs cliniques.
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Figure V.1. Objectifs thérapeutiques du nouveau transducteur. En beige la cible thérapeutique et en organe le volume de
traitement.

1. Matériel et méthode
Des parametres de focalisation ont été déterminés via l'interface graphique et le générateur
numérique de phase présentés dans le chapitre Ill pour permettre la visualisation des motifs de
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focalisation instantanément tout en intégrant la possibilité d’utiliser la focalisation multi-torique.
Apres cette détermination graphique, ces paramétres étaient intégrés dans le logiciel de simulation
CIVA médical (détaillé dans le chapitre 1) afin d’obtenir des cartes de pression dans I’eau ainsi que des
cartographies de pression et de temps équivalent a 43°C dans le tissu mammaire. Les parametres des
tissus acoustiques utilisés dans cette étude sont les mémes que ceux décrits dans le chapitre Il. En plus
de la focalisation naturelle, dix séquences (zone focale, puissance acoustique, temps d’insonification)
ont été retenues pour étre testées lors d’études ex vivo. Il en résulte différents scénarios : I'utilisation
de la focalisation électronique torique classique, I'utilisation de la focalisation électronique multi-
torique selon le mode d’utilisation libre associé a de la focalisation électronique classique ou a la
focalisation naturelle et enfin I'association du mode basculé de la focalisation multi-torique associée
la focalisation électronique classique ou a la focalisation naturelle.

2. Résultats
La Figure V.2 montre un exemple de champ de pression dans I'eau lors de ['utilisation d’une
focalisation électronique torique classique utilisée pour la création d’une séquence de traitement.
Cette figure montre également le champ de pression atténué dans le tissu mammaire et la Iésion
obtenue sous la forme du temps équivalent a 43°C. Dans ce cas de figure I'anneau focal est placé a 120
mm de profondeur et posséde un diamétre de 60 mm. Il en résulte que le maximum de pression
(Pmax), se situe a 65 mm de profondeur (au lieu de 58 mm) et que le début de la zone de recouvrement
se situe autour de 50 mm dans le tissu mammaire (au lieu de 41 mm). La lésion obtenue selon ces
parameétres de focalisation et produite avec une puissance acoustique de 100 W appliquée durant 45
secondes débute a 25 mm de la peau et mesure 19 mm de grand axe par 8 mm de largeur.
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Figure V.2. Focalisation électronique sur un anneau focal de 60 mm de diamétre situé a 120 mm sur I'axe acoustique. (a)
Champ de pression calculé dans I'eau. (b et c) Cartographies de pression et temps équivalent a 43°C (10N=t43)dans le tissu
mammaire. Le temps équivalent a 43°C a été calculé pour une puissance acoustique de 100W et un temps d’application de 45
secondes.
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La Figure V.3 représente 3 focalisations utilisées lors d’une séquence de traitement faisant appel au
principe breveté de focalisation multi-torique en mode de fonctionnement libre. Dans ce cas de figure
deux focalisations multi-toriques permettent de créer une couronne de 20 mm de diametre et placée
a 60 mm de profondeur, Figure V.3.1 et V.3.2. Ces focalisations sont associées a une focalisation
électronique classique avec I'anneau focal possédant un diametre de 80 mm et placé a 126 mm de
profondeur, Figure V.3.3. Dans cette configuration le maximum de pression se situe a 60 mm de
profondeur. La lésion obtenue en enchainant les focalisations des Figures V.3.1, V.3.2 et V.3.3. durant
15 secondes chacune avec une puissance acoustique de 100 W débute a 16 mm de la peau et mesure
26 mm de grand axe par 14 mm de largeur.
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Figure V.3. Focalisation multi-torique libre 1 et 2 associée a une focalisation électronique classique en 3. Pour chaque focale,
le champ de pression calculée dans I'eau est sur la gauche et a droite se trouve le champ de pression atténué dans le tissu
mammaire. En bas a droite, la cartographie encerclée représente la Iésion simulée en temps équivalent a 43°C (selon 10N=t43)
a la fin de I'exposition de ces 3 focales appliquées consécutivement a raison de 15 secondes par focale et une puissance
acoustique de 100W.

La Figure V.4 représente un autre ensemble de trois focales utilisant cette fois-ci le principe de
focalisation multi-torique selon le mode « basculé », c’est-a-dire en appliquant une matrice de rotation
a des points focaux initiaux fixés préalablement. Ici, il s’agissait de la focalisation naturelle a laquelle
une bascule de 3° et -3° a été associée afin d’élargir la Iésion obtenue. Dans ce cas de figure les deux
focalisations multi-toriques dites « basculées » permettent de créer une couronne de 15 mm de
diametre et placée a 60 mm de profondeur, Figure V.4.a et V.4.c. Ces focalisations sont associées a la
focalisation naturelle du transducteur avec I'anneau focal possédant un diamétre de 60 mm et placé a
120 mm de profondeur, Figure V.4.b. La Iésion obtenue en enchainant les focalisations des figures
V.4.b, V.4.a et V.4.c durant 15 secondes chacune avec une puissance acoustique de 100 W débute a
14 mm de la peau et mesure 24 mm de grand axe par 11 mm de largeur.
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Figure V.4. La colonne centrale représente la focalisation naturelle entourée par sa bascule +3 et -3 °. Les deux lignes
supérieures correspondent aux champs de pression réalisés dans I'eau et les deux lignes inférieures aux champs de pression
réalisés dans le tissu mammaire. A droite dans I'encadré se trouve la lésion simulée en temps équivalent d 43°C (selon t43=10V)
obtenue aprés application de ces 3 focales consécutivement a une puissance acoustique de 100W pendant 15 secondes
chacune.

La puissance et le temps de traitement ont été basés sur I'’étude menée dans le chapitre Il. Cependant,
au vu des résultats des champs de pression dans le tissu mammaire en focalisation multi-torique il
semblerait qu’une puissance supérieure soit nécessaire pour réussir a déposer la pression suffisante
dans la zone de recouvrement désaxée. En effet, cette derniére se retrouve trés fortement atténuée
et une partie de la pression se trouve sur |'axe acoustique. Ces parameétres seront donc ajustés
expérimentalement selon les résultats observés in vitro.
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Il Essais préliminaires in vitro sur tissu hépatiques

Les performances thérapeutiques de la sonde développée pour des applications mammaires ont tout
d’abord été testées sur des échantillons in vitro de foie de boucherie. Il s’agissait d’estimer les
capacités du transducteur a créer des lésions HIFU a différentes profondeurs et de différentes
dimensions. Durant ces essais une attention particuliére était portée a la possibilité d’appliquer ces
parametres pour élargir les possibilités thérapeutiques cliniques actuelles pour le traitement des
métastases hépatiques. Ainsi, une série d’expériences était menée pour tester la réalisation de 10
Iésions HIFU différentes. La sonde HIFU du laboratoire utilisée actuellement en clinique de maniéere
peropératoire pour traiter les métastases hépatiques a été concue pour créer des lésions qui
s’étendent depuis la capsule hépatique et jusqu’a 4 cm de profondeur. Cette premiere étude doit
permettre de montrer la possibilité de créer des lésions plus en profondeur sans altérer les couches
superficielles et donc de permettre un traitement plus conservateur. Les parametres de traitements
avaient donc pour but de créer des lésions a 10 ou 20 mm de profondeur et possédant idéalement des
diametres de 20 a 30 mm.

1. Matériel et méthode

Les expérimentations ont été réalisées sur du foie de génisse frais. Le méme porte échantillon que
celui congu pour les expérimentations du chapitre |l a été utilisé afin de maintenir les échantillons de
foie. La préparation des échantillons consistait a découper le foie de génisse afin d’obtenir des
échantillons de taille compatible avec le support et a procéder au dégazage de ces derniers. Pour cela,
les échantillons étaient placés dans un cristallisoir rempli d’eau dégazée puis installés sous une cloche
au sein de laquelle le vide était fait (0,5 bar) pendant 30 minutes. Cette étape préliminaire avait pour
but d’éliminer les bulles éventuellement présentes dans le réseau veineux de I’échantillon. Ensuite, le
cristallisoir contenant les échantillons était entierement plongé dans la cuve d’eau dégazée des
expérimentations, ainsi le contact avec l'air était limité au maximum. Une fois sous I'eau, les
échantillons étaient installés dans le porte échantillon. L’eau de la cuve était ensuite portée a 37°C a
I'aide d’un thermostat Polystat 6 (Fisher Scientic, Hampton, USA) afin que I’échantillon atteigne cette
méme température. Un thermocouple aiguille 29/5 (Physitemp Instruments LLC, Clifton, USA) était
inséré au coeur de I’échantillon afin de contréler I'atteinte des 37°C . Le dispositif expérimental était le
méme que celui présenté dans la partie Il.1.b de ce chapitre. La sonde était placée et fixée via un bras
mécanique, la position en hauteur était fixée de facon a ce que I'enveloppe de couplage et de
refroidissement soit en contact avec la surface de I’échantillon. D’une application, a I'autre la hauteur
de I'enveloppe et donc son remplissage étaient constants. L’'ensemble du montage est visible sur la
Figure V.5. Les valeurs des retards appliqués entre les voies ont été calculées au préalable lors de
I’étude numérique présentée dans la partie | de ce chapitre. Ces retards ont ensuite été intégrés au
logiciel de contréle de I'lGT ainsi que le mode de fonctionnement de chaque focale afin de créer les 10
séquences de traitements.
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Figure V.5. Dispositif expérimental utilisé pour la réalisation de I’étude in vitro sur tissu hépatique.

Une fois le traitement terminé, I’échantillon était retiré, palpé puis disséqué en prenant soin de passer
par le cceur de la lésion. La dissection était ensuite placée sur un fond disposant d’une échelle pour
étre photographiée et étre mesurée au pied a coulisse digital. L'ensemble des parametres appliqués
pour obtenir les Iésions présentées dans les résultats sont regroupés dans le Tableau V.1. Compte tenu
du faible nombre d’échantillon et de I'absence d’étude de reproductibilité, les résultats seront
présentés sous la forme de la valeur médiane et des valeurs extrémes. La Figure V.6 rappel les deux
modes de fonctionnement de la focalisation multi-torique.
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Figure V.6. Représentation schématique des deux modes de fonctionnement de la focalisation multi-torique. (a) Mode dit
« libre » (b) Mode dit « basculé ».
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Consigne (Wac)

Type de focalisation

Temps

Temps de traitement

d’application (sec) total (sec)

1 110 Naturelle 45 45
Multi.T Basculée 20

2 120 Multi.T Basculée 20 55
Naturelle 15
Multi.T libre 15

3 120 Multi.T libre 15 45
Elec. Classique 15
Multi.T libre 20

4 120 Multi.T libre 20 50
Elec. Classique 10
Multi.T libre 20

5 120 Multi.T libre 20 50
Elec. Classique 10
Multi.T libre 20

6 120 Elec. Classique 15 55
Multi.T libre 20
Multi.T libre 15
Elec. Classique 15

7 120 60
Multi.T libre 15
Elec. Classique 15
Multi.T libre 15
Elec. Classique 15

8 120 Multi.T libre 15 75
Elec. Classique 15
Multi.T libre 15

9 120 Elec. Classique 45 45

10 120 Elec. Classique 45 45

Tableau V.1. Paramétres appliqués lors des différents traitements effectués. « Multi.T Basculée » pour focalisation multi-
torique selon le mode d’utilisation consistant a créer des demi-anneaux de focalisation passant par des nouveaux points définis
par une rotation de points focaux d’un tore initial. « Multi. T libre » pour focalisation multi-torique selon le mode de
fonctionnement libre de création de zone de recouvrement. Et enfin « Elec. Classique » pour focalisation électronique classique

consistant a focaliser sur un anneau dont le diamétre et/ou la localisation de ce dernier ont été modifiés.

2. Résultats

Dix lésions HIFU ont pu étre créées avec les parametres d’insonification testés. Le tableau V.2 décrit
les parametres de traitement effectivement délivrés en termes d’énergie, de puissance acoustique et

de temps d’application. Les Iésions étaient toutes palpables et, contrairement aux lésions dans les

-~

Ve -



tissus mammaires, facilement identifiables dans les tissus hépatiques. Les tissus traités apparaissaient
plus clairs que les tissus non traités avec des zones parfois noircies aux points les plus intensément
chauffés.

Puissance

Energie : Alivrd Durée
Echantillon n° - ,g acoustique délivrée  yinconification
délivrée (kJ)

(W) (s)
1 4,95 110 45
2 6,22 113 55
3 5,09 113 45
4 5,50 110 50
5 5,65 113 50
6 6,27 114 55
7 6,78 113 60
8 8,48 113 75
9 4,95 110 45
10 5,13 114 45

Tableau V.2. Paramétres des conditions de traitement effectives concernant les Iésions obtenues dans le tissu
hépatique.

Comme attendu, les parametres de traitement sélectionnés ont permis de produire deux grandes
familles de Iésions HIFU. Quatre lésions HIFU ont pu étre produites a environ 10 mm de profondeur,
Figure V.7. Dans ces cas de figure la profondeur médiane était de 10,5 mm (10 — 13 mm). La médiane
des dimensions mesurées pour ces lésions était de 22,3 mm (18,8 mm — 27,9 mm).

Figure V.7. Exemple de deux lésions HIFU (échantillons n°6 et7) produite dans des tissus hépatiques a 10 mm de la surface

De méme, quatre Iésions HIFU dont la focalisation naturelle ont pu étre produites a environ 20 mm de
profondeur, Figure V.8.a. Dans ces cas de figure la profondeur médiane était de 17,5 mm (17,0 - 19,4
mm). La médiane des dimensions mesurées pour ces lésions était de 21,8 mm (20,0 mm — 28,3 mm).
Enfin, deux autres lésions HIFU ont été réalisées. La premiere était localisée a 28 mm de profondeur
et avec un diameétre (correspondant a la moyenne de la profondeur et de la largeur de la lIésion HIFU)
de 23 mm, Figure V.8.b. La seconde lésion HIFU était localisée a 49 mm de profondeur avec un
diamétre de 22 mm, Figure V.8.c.
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Figure V.8. Exemple de trois lésions HIFU (échantillons n°1, 9 et 10). (a) Lésion HIFU produite dans des tissus hépatiques a 20
mm de la surface en focalisation naturelle (b) Lésion HIFU produite dans des tissus hépatiques a 28 mm de la surface. (c)
Lésion HIFU produite dans des tissus hépatiques a 49 mm de la surface

Ces dimensions permettent d’envisager le traitement d’'une zone tumorale de 15 mm de diamétre avec
des marges de sécurité en des temps compris entre 45 et 75 secondes tout en étant beaucoup plus
conservateur que la sonde utilisée actuellement en clinique. L’'ensemble des dimensions observées
sont consignées dans le tableau V.3 avec également les valeurs de volume Iésionnel.

Echantillon n° Tissu épargné Profondeur Largeur V‘ollume
(mm) (mm) (mm)  traité (cm3)
1 17,0 23,0 18,0 9,1
2 9,8 18,6 19,0 3,4
3 17,0 24,0 16,0 6,1
4 18,0 29,0 17,0 8,4
5 19,4 38,0 18,6 13,2
6 11,0 23,1 22,0 11,2
7 10,0 21,0 23,0 111
8 13,0 26,0 29,7 22,9
9 28,0 27,0 19,3 10,0
10 49,0 22,0 22,0 8,0

Tableau V.3. Informations concernant les lésions obtenues.




3. Discussion

Les tissus hépatiques animaux, comme ici le foie de génisse, permettent d’évaluer de maniére assez
fiable les dimensions des |ésions in vitro [115] qui peuvent étre ensuite reproduites in vivo [173] et
méme en clinique [117]. De plus, contrairement aux tissus mammaires, les lésions sont facilement
identifiables sur les pieéces opératoires et méme sur les images échographiques réalisées sur tissus
vivants [113]. Cette étude ayant été menée en toute fin de thése le temps imparti n’a pas permis de
réaliser un travail plus abouti en termes d’évaluation de la reproductibilité des résultats. De méme
beaucoup d’investigations restent a mener pour identifier d’autres parameétres de traitement
permettant d’élargir davantage la lésion produite. Toutefois ces résultats permettent d’ores et déja
d’envisager de nouvelles perspectives thérapeutiques sur les applications hépatiques. Une sonde
torique peropératoire est actuellement en cours d’évaluation clinique dans le cadre du traitement des
métastases hépatiques [113], [175]. Le dispositif actuel permet de cibler des métastases mesurant
jusqu’a 3 cm de diametre. La Iésion HIFU produite s’étend, depuis la capsule hépatique jusqu’a 4 cm
de profondeur et mesure 4 cm de diamétre. Les lésions obtenues avec le nouveau dispositif de
traitement utilisant le principe de focalisation multi-torique permettent d’envisager de réaliser des
traitements plus conservateurs et ciblés. Les |ésions HIFU décrites dans ce travail pourraient traiter des
métastases mesurant jusqu’a 15 mm de diametre avec des marges de sécurité. Ces métastases
pourraient étre localisées a des profondeurs comprises entre 10 et 50 mm. Des études
complémentaires permettront d’évaluer plus en détail les nouvelles possibilités thérapeutiques puis
de les valider lors d’essais précliniques in vivo.

1l.  Application au traitement des cancers du sein

Les paramétres identifiés lors du travail sur les simulations numériques ont pu étre testés ex vivo sur
des piéces de mastectomie dans les mémes conditions que celles décrites dans le chapitre Il. L’objectif
était également similaire, a savoir d’étre en mesure de créer une lésion HIFU de forme sphérique dans
les tissus mammaires a 2 cm de profondeur. La Iésion HIFU devait idéalement mesurer 2 cm de
diamétre.

1. Matériel et méthode

a) Echantillons
L’étude a été menée entre Juillet et Septembre 2020 en collaboration avec le département de chirurgie
du centre Léon Bérard et notamment avec le Dr. Chopin. Pour étre éligible les patientes devaient étre
agées de 18 ans révolus, ne pas étre enceintes, avoir un état clinique satisfaisant (statut de
performance ECOG - Eastern Co-operative Oncology Group — de 0 ou 1) et avoir été diagnostiquées
d’un cancer du sein non inflammatoire, unilatéral et unifocal. Un consentement éclairé des patientes
était recueilli. Les expérimentations ont été réalisées sur un volume de tissu mammaire sain provenant
des pieces des mastectomies. Afin d’éviter toute interférence avec les analyses histologiques réalisées
pour la prise en charge des patientes, les échantillons étaient prélevés par I'anatomopathologiste a
distance de la tumeur. Ainsi, pour favoriser le prélevement, la taille du foyer ainsi que le volume
mammaire étaient pris en compte dans l'inclusion des patientes. Les échantillons étaient prélevés en
veillant a préserver la peau en regard de la glande mammaire. Sur cette période, 6 inclusions ont été
réalisées mais I'’étude n’a finalement pu étre menée que sur une de ces inclusions. Les 5 autres ne
répondaient plus aux critéres d’inclusion apres résection par les chirurgiens, soit en raison d’'un volume
insuffisant pour produire une Iésion HIFU, soit en raison d’absence de surface cutanée sur I’échantillon.
Compte tenu du volume de la piéce retenue, trois Iésions ont pu étre réalisées sur cette derniere. En
effet, il s’agissait d’'une mastectomie prophylactique contro-latérale. Ce geste consiste a retirer le
second sein de la patiente bien qu’il ne contienne pas de zone tumorale identifiée. Le plus souvent ce
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geste chirurgical est pratiqué sur des patientes porteuses d’une mutation génétique. Dans ce cas de
figure, le service d’anatomopathologie retirait la zone aréolaire et la piéce était entierement incluse
dans I'étude. Ainsi, il a été possible de découper deux échantillons dans cette derniere, dont un
permettant I'application de deux traitements HIFU.

b) Traitement HIFU

Le dispositif de commande utilisé était le méme que celui décrit dans la partie I1.3 du chapitre Il
L'amplificateur de puissance IGT de 32 voies était contrélé par un PC et connecté a la sonde de
traitement par les cables puissances et les cables de commutations des signaux. Ce systéme permettait
de délivrer une puissance maximale de 15W électrique par voie et était programmable en phase avec
une résolution de 5° permettant d’appliquer le principe de focalisation électronique. L'amplificateur
de puissance comprenait également une sortie 0-5V permettant d’alimenter la carte électronique de
la sonde de traitement et 2 sorties en facade connectées a un démultiplexeur interne, permettant
d’adresser les signaux aux éléments en fonction du mode d’utilisation. Le logiciel de pilotage
spécialement développé pour cette application permettait de gérer la fréquence, la puissance, les
phases générées et d’adresser les signaux au transducteur en fonction du mode de fonctionnement
(mode normal : focalisation naturelle et focalisation électronique classique, mode brevet : focalisation
électronique multi-torique). Le systéeme permettait également de mesurer la puissance électrique
émise et réfléchie pour chaque voie des amplificateurs de puissance. Ainsi, connaissant le rendement
du dispositif, il était possible de connaitre la puissance acoustique transmise au tissu mammaire. La
sonde d’échographie placée au centre du transducteur HIFU était connectée a un échographe BK 3000
(version du logiciel BK 5000, BK Medical, Herlev, Danemark). L’eau contenue dans I'enveloppe de
couplage était entrainée en circuit fermé par une pompe péristaltique et refroidit via 8 échangeurs
thermiques plongés dans un refroidisseur contenant de I'eau a 2°C, permettant ainsi le maintien de la
température du transducteur a des valeurs inférieures a 60°C durant les traitements.

Aucune phase n’a été appliquée sur les traitements effectués sur cette piece, I'objectif était d’obtenir
une lésion en focalisation naturelle. Les échantillons étaient maintenus dans un porte échantillon
développé spécifiquement pour I'étude et plongés dans une cuve d’eau dégazée chauffée a 37,0 +
0,5°C a 'aide d’un thermostat Polystat 6 (Fisher Scientic, Hampton, USA). Un thermocouple aiguille
29/5 (Physitemp Instruments LLC, Clifton, USA) était inséré au cceur de I'échantillon afin de s’assurer
gue sa température était de 37°C au moment des insonifications. L'échantillon mammaire était
maintenu entre les deux machoires du porte échantillon, en veillant a ne pas le compresser. La piece
était préalablement redécoupée afin de faire correspondre les dimensions de I’échantillon a celle du
support. Grace a la sonde échographique disposée au centre du transducteur, la sonde HIFU était
placée afin de centrer la lésion dans I'’échantillon. Une image échographique était réalisée avant
I'insonification. La Figure V.9 montre le dispositif expérimental. Aucune phase n’a été appliquée sur
les traitements effectués sur cette piece, I'objectif était dans un premier temps d’observer une lésion
en focalisation naturelle et si, dans ces conditions, la Iésion obtenue était déja proche des criteres
cliniques recherchés. Les parametres des traitements appliqués lors des trois insonifications HIFU sont
regroupés dans le Tableau V.4.

Puissance acoustique (W) Temps de traitement (sec)
Traitement 1 110 45
Traitement 2 130 45
Traitement 3 130 60

Tableau V.4. Paramétres consignés lors de I'application des traitements de I'étude.



Une nouvelle image échographique était réalisée juste apres I'insonification. Les échantillons étaient
ensuite inspectés visuellement afin de vérifier I'intégrité de la surface cutanée. La présence de
I'ablation était confirmée par palpation et inspection visuelle apres dissection de I’échantillon. Les
ablations HIFU au sein du tissu mammaire étaient difficilement visibles en raison de leurs couleurs
voisines de celles du tissu mammaire non traité. Les dissections étaient réalisées en prenant soin de
passer par le centre de I'ablation palpable. Chaque échantillon était ensuite placé sur un fond
contenant un quadrillage échelonné pour réaliser des photographies. La dimension des ablations était
mesurée grace a un pied a coulisse digital en s’aidant de la palpation pour déterminer la frontiere de
la zone traitée. Le plus grand et le plus petit axe de la zone traitée étaient mesurés. Le diamétre de
I’ablation HIFU retenu était la moyenne des dimensions de ces deux axes.
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Figure V.9. Photographie du montage permettant I'application du traitement HIFU.

2. Résultats
Trois lésions HIFU ont pu étre créées avec les trois insonifications réalisées. Le tableau V.5 décrit les
parameétres de traitement effectivement délivrés en termes d’énergie, de puissance acoustique et de
temps d’application.

Distance Préelle Durée
sonde-tissus Energie (kJ) d’insonification
(Wac)
(mm) (s)
Traitement 1 12,0 5,22 116 45
Traitement 2 13,4 5,81 129 45
Traitement 3 12,0 7,86 131 60

Tableau V.5. Paramétres des conditions de traitement effectives concernant les lésions obtenues dans le tissu mammaire.
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Les surfaces cutanées des échantillons post traitement sont présentées sur la ligne supérieure de la
Figure V.10. Les dissections passant par le cceur des lésions sont visibles sur la ligne inférieure de cette
méme figure. Comme lors de I'étude présentée dans le chapitre Il, les |ésions HIFU étaient difficilement
observables mais palpables, permettant ainsi une délimitation et une estimation fiable de leurs
dimensions. Une image échographique de I’échantillon n°3 post traitement est également présentée
sur la droite de la figure. Une région hyperéchogene est visible bien que les dimensions (16 mm de
diameétre) soient relativement éloignées de celles observées macroscopiquement (22,9 mm de
diametre). De méme, il est difficile sur ces images d’identifier clairement les contours de la Iésion HIFU.
Cette hyperéchogénéicité ne semble pas étre uniquement due a de I’ébullition mais bien a une
modification structurelle due a la lésion. Toutefois le temps imparti a I'expérimentation ne permettait
pas d’observer ces images suffisamment longtemps pour conclure sur ce point.

Figure V.10. Résultats obtenus en focalisation naturelle avec le nouveau transducteur des échantillons 1,2 et 3. La ligne
supérieure représente la surface cutanée post traitement et en regard sur la ligne inférieure se trouve les dissections des
échantillons avec les lésions délimitées. Sur la droite se trouve I'image échographique post traitement correspondant a
I’échantillon 3, la Iésion est pointée par les fléches.

Le tableau V.6 décrit les dimensions des trois lésions HIFU observées dans le tissu mammaire. Comme
attendu les lésions sont placées en profondeur dans le tissu, a des profondeurs comprises entre 25 et
27 mm. La localisation en profondeur permettait de préserver 'intégrité de la peau et du tissu
intermédiaire. Le diamétre moyen des lésions HIFU était compris entre 17 et 23 mm. Ainsi, de maniere
tres rapide (60 secondes d’insonification) il était possible d’obtenir une Iésion HIFU satisfaisant les
criteres cliniques souhaités.

Diametre moyen

Echantillon n® Tissu épargné (mm) Volume traité (cm3)

(mm)
1 26,6 16,7 2,44
2 24,8 18,0 3,05
3 27,0 22,9 6,25

Tableau V.6. Parameétres des conditions de traitement effectives concernant les Iésions obtenues dans le tissu

3. Discussion
Comme observé dans le chapitre I, les résultats des simulations numériques different des lésions
obtenues expérimentalement. Les diametres des lésions obtenues expérimentalement étaient
approximativement deux fois plus grands que ceux estimés numériquement. Ces différences sont tres



probablement liées a I’'hétérogénéité des tissus mammaires alors que le modéle numérique utilisé
considere des tissus homogenes et isotropes. Comme précédemment les observations
macroscopiques et la palpation des échantillons montrent une hétérogénéité dans I'architecture des
tissus mammaires. Les échantillons présentent tous une structure lobulaire avec parfois la présence
de zones fibrotiques. Les lésions obtenues semblent également évoquer une capacité d’isolation
thermique importante pour le tissu mammaire. Le caractére graisseux du tissu traité peut conduire, a
la suite de I’élévation de température provoquée par les HIFU, a une diffusion moindre de la chaleur,
augmentant ainsi le volume d’ablation. Enfin, le concept de temps équivalent a 43°C est également
critiquable car les valeurs utilisées sont celles provenant d’observations sur le tissu hépatique alors
qgue le tissu mammaire est composé de glande et de graisse pour lesquels ces valeurs ne sont pas
documentées de maniére précise.

Les simulations numériques des lésions HIFU s’avérant approximatives les champs de pression estimés
dans I'eau et dans le tissu ont été les sources privilégiées d’information pour définir des parameétres
de traitement. Cette approche permettait d’avoir un niveau de confiance relativement important sur
la localisation de I'énergie déposée. La valeur de I'énergie nécessaire pour obtenir une lésion était
ensuite ajustée expérimentalement en variant les valeurs de la puissance acoustique et du temps
d’exposition. Une attention particuliere était portée a ne pas dépasser un temps d’insonification de 60
secondes afin d’envisager I'application clinique du traitement qui consisterait a tenir la sonde
manuellement. Cette étape a permis de créer les toutes premiéres lésions HIFU avec ce transducteur
spécifiqguement développé pour cette application. Bien que trés préliminaires les résultats sont
encourageants puisqu’ils montrent la possibilité de créer une lésion HIFU de 20 millimétres de
diameétre et située a 26 millimétres en profondeur sous la peau. Cette Iésion était obtenue en 60
secondes, au moyen d’une unique insonification réalisée en focalisation naturelle, et sans avoir a
déplacer la sonde de traitement. Les lésions étaient produites de fagcon totalement non invasive en
préservant l'intégrité de la peau. Comme cela avait été démontré avec la génération de sonde
précédente, I'hétérogénéité du tissu ne semble pas altérer la focalisation torique. Cela peut s’expliquer
par le fait méme que la nature géométrique du tore cherche a défocaliser 'onde ultrasonore en
profondeur pour créer une zone de dépo6t de chaleur plus large dans le tissu. Ce résultat peut
permettre d’envisager le traitement d’adénocarcinomes mammaires mesurant jusqu’a 15 millimetres
de diametre avec des marges de sécurité essentielles a I'efficacité et a la sécurité du traitement. Cette
Iésion a été obtenue sans recourir a une focalisation électronique, il est donc tout a fait envisageable
d’obtenir des Iésions plus volumineuses en utilisant le principe de focalisation hémi-torique. Ces essais
seront conduits sur les prochaines pieces de mastectomie qui seront incluses.

Cette étude a cependant plusieurs limites. La premiére est le trés faible nombre d’échantillons inclus
a ce jour qui ne permet de tirer aucune conclusion mais d’avoir de premiers indicateurs. Comme
précédemment, cette étude est pour I'instant menée sur des parties saines du tissu mammaire, la
tumeur étant conservée par le service d’anatomopathologie. Ceci sera réalisé prochainement lors
d’une étude ex vivo, avant de mener un essai clinique. Enfin, les images échographiques acquises avant
et apres l'insonification ne permettent pas de contourer précisément les lésions HIFU. La nouvelle
sonde échographique intégrée au dispositif HIFU présente une meilleure résolution et une
visualisation plus nette de la zone hyperéchogene produite mais qui n’est pas corrélée aux dimensions
de la lésion observée macroscopiquement. Cette hyperéchogénéicité ne semble pas étre due
uniquement aux phénomeénes d’ébullition produits par I'échauffement mais les observations étaient
trop limitées dans le temps pour en étre certain. Le temps d’utilisation des piéces opératoires étant
strictement encadré par le service d’anatomopathologie. L'imagerie élastographique passive [71] est
une approche qui est envisagée pour améliorer la visibilité de I’ablation HIFU bien que les premieres
mises en ceuvre non décrites dans ce chapitre n’aient pas apporté de résultats probants pour I'instant.
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Conclusion du cinquieme chapitre

Les résultats exposés dans ce cinquiéme chapitre ont montré que deux applications liées a |'utilisation
du nouveau transducteur seraient possibles : le traitement des cancers du sein et celui des métastases
hépatiques. Dans le cadre des cancers du sein, 'objectif de ce travail est de proposer une alternative
au geste chirurgical afin de réduire les séquelles physiques et psychologiques des patientes et de
proposer une solution aux patientes en impasse thérapeutique en raison d’une contre-indication a la
chirurgie. Dans le cadre des traitements des métastases hépatiques, I'intérét serait de permettre un
traitement plus conservateur que celui réalisé actuellement.

La focalisation naturelle du nouveau transducteur permet la création d’une lésion de 19 mm de
diametre située a une profondeur de 26 mm en moins d’'une minute de traitement dans le tissu
mammaire (moyennes des trois traitements réalisés). En raison d’une unique inclusion sur la période
de I'étude, seule la focalisation naturelle a pu étre appliquée sur ce tissu. La sonde de guidage placée
au centre du dispositif permet de visualiser plus précisément une zone hyperéchogéne correspondant
a la lésion obtenue a la fin de I'application du traitement. Ces travaux représentent la premiére étape
de I’élaboration d’un traitement HIFU non invasif pour traiter les cancers du sein a I’aide de ce nouveau
transducteur.

L’association du nouveau transducteur a la focalisation multi-torique désaxée permet en 75 secondes
la création d’un volume important de coagulation (23 cm3) & 13 mm de profondeur dans le tissu
hépatique. La focalisation électronique classique de cette nouvelle géométrie permet également a elle
seule de créer un volume de coagulation important (jusqu’a 10 cm?3) et jusqu’a 5 cm de profondeur
dans le tissu en 45 secondes. Le fait de pouvoir focaliser aussi profondément pourrait également ouvrir
une utilisation extracorporelle hépatique mais implique cependant la prise en compte d’un grand
nombre de contraintes supplémentaires, notamment anatomiques. Les ultrasons devront étre
transmis au tissu hépatique sans entrainer de destruction sur la paroi abdominale ou les organes
environnants. La présence des cotes et des mouvements respiratoires devront également étre pris en
considération. Ces travaux représentent donc les prémisses d’une approche extracorporelle pour cette
application.



Perspectives

Les résultats obtenus au cours des protocoles in vitro ont démontré I'intérét du nouveau dispositif
thérapeutique associé a la focalisation multi-torique désaxée dans le cadre des traitements des cancers
du sein ainsi que sa possible application aux métastases hépatiques.

La mise en place d’une nouvelle étude pré-clinique ex vivo visant a traiter des échantillons mammaires
porteurs de la tumeur sera tout d’abord entreprise. Cette étude est en cours de construction en
collaboration avec I'équipe d’oncologie, d’anatomopathologie et de chirurgie du centre Léon Bérard.
Les inclusions pourraient concerner des tumeurs de petites tailles (< 15 mm) et viser a traiter 100% du
tissu tumoral ou de traiter partiellement une tumeur de volume plus important. Cette approche repose
sur le fait que pour de petites tumeurs homogenes, le matériel cellulaire prélevé lors d’une biopsie est
suffisant pour orienter la prise en charge thérapeutique des patientes. Une analyse histologique
permettra de valider la destruction du volume tumoral ciblé.

Un protocole clinique visant a succéder cette étude est également en construction en partenariat avec
I'ensemble des acteurs concernés: chirurgien, service de recherche clinique, radiologues et
anatomopathologistes du centre Léon Bérard. L’objectif envisagé est la démonstration de la faisabilité
d’un traitement HIFU chez environ 12 patientes nécessitant une chirurgie du sein (tumorectomie ou
mastectomie sur tumeur unifocale ou multifocale). Cette étape permettra notamment d’objectiver
I’ergonomie de la sonde et la faisabilité du repérage de la zone a traiter ; la durée de réalisation de
chacune des étapes de mise en ceuvre du dispositif ; la possibilité de réaliser des Iésions HIFU en
profondeur dans le tissu mammaire ; I'absence de lésion sur les tissus de voisinage. Cette étape
préliminaire est indispensable avant d’envisager d’utiliser ce dispositif pour la destruction par HIFU
des lésions mammaires de tailles limitées (T1) et ainsi s’intégrer dans la démarche actuelle de
désescalade thérapeutique dans la prise en charge du cancer du sein. L'utilisation d’une technique de
destruction focalisée de tumeur mammaire pourrait s’envisager a but thérapeutique pour remplacer
a terme le geste chirurgical d’exérése tumoral, en permettant aux patientes un traitement en
consultation externe, sans les complications ou séquelles associées a I'anesthésie générale et aux
gestes chirurgicaux invasifs. Afin de permettre de minimiser les aléas thérapeutiques associés a la prise
en charge chirurgicale, l'utilisation de ce transducteur torique pourrait étre particulierement
intéressante, sous réserve que le traitement puisse étre réalisé de maniere rapide, sans recours a une
anesthésie générale tout en permettant un bon ciblage de la zone a traiter. Les patientes seront
sédatées lors du traitement HIFU et le positionnement en décubitus latéral sera privilégié.

En cas de succés sur une telle étape, I'emploi du dispositif pourrait permettre d’envisager un
traitement possible des cancers du sein de petite taille, le plus souvent découvert lors des examens du
dépistage organisé du cancer du sein. En effet, I'incidence des petites tumeurs infiltrantes est en
augmentation dans la population ciblée par le dépistage mammographique, avec une proportion
croissante de tumeur de moins de 10 mm. Dans ces cas de figure, la biopsie préalable au traitement
est suffisante pour décider des traitements adjuvants sans avoir besoin de la piece opératoire, ce qui
rend une alternative non chirurgicale crédible. L’évaluation comparative de I'efficacité du traitement
pourra ensuite étre réalisée dans le cadre d’une étude de phase Ill randomisée contrblée versus
chirurgie plus ou moins les autres techniques de destruction focalisée comme, par exemple, la
cryothérapie. La stratégie de traitement employée sera la méme que celle décrite dans ces travaux. A
savoir, la lésion HIFU devra traiter des tumeurs mammaires dont la taille n’excede pas 20 mm de
diametre et dont la localisation dans le tissu se trouve comprise entre 1 cm et 4 cm de profondeur.
Lors de I'utilisation du dispositif, une fois ce dernier placé de fagon optimale pour le traitement, le
praticien pourra décider de maintenir la sonde manuellement ou d’avoir recours au bras mécanique
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de fixation pourra conserver cette position sur toute la durée du traitement. Ce bras sera le méme que
celui utilisé lors des expérimentations ex vivo.

Néanmoins, le dispositif utilisé lors des études présentées est un prototype de laboratoire et ses
caractéristiques ne répondent pas aux contraintes imposées dans le cadre d’un protocole clinique. De
ce fait, des modifications devront étre apportées (comme, par exemple, la modification de la peinture
qui recouvre le boitier de la sonde et des gaines d’une portion des cables) et différents tests de sécurité
devront étre réalisés, notamment ceux de compatibilité électromagnétique, pour permettre une
utilisation clinique du prototype. Une version plus fonctionnelle des cables a également été pensée en
intégrant la carte électronique, en bout de cable au niveau du connecteur puissance. Cette
amélioration pourrait étre implantée pour I'utilisation clinique. De par le critére non invasif de cette
nouvelle approche, les contraintes réglementaires seront moins lourdes (I1SO13485, 1SO10993,
BSEN60601-1) que celles imposées au dispositif précédent utilisé en per opératoire. Finalement, les
contraintes réglementaires applicables au nouveau dispositif sont celles appliquées aux sondes
d’échographies percutanées sur peau saine. Outre la biocompatibilité des matériaux en contact de la
peau, le protocole sanitaire sur ces dispositifs consista en un essuyage humide de la sonde et du cable
a I'aide d’un chiffon a usage unique imprégné de Détergent-Désinfectant (DDSS) compatible avec les
recommandations du fabricant et de laisser sécher. Sur la premiéere phase de I'essai, compte tenu du
contexte aseptique une gaine de protection stérile a usage unique, ainsi que 'usage d’accessoires
stérilisés serait envisagé. Concernant le dispositif de commande, le nouveau dispositif est compatible
avec le dispositif MSonic et ce dernier est déja validé pour une utilisation clinique.

Concernant I'application au traitement des métastases hépatiques, des essais in vitro introduisant la
présence de la paroi abdominale de porc sur le foie pourront étre réalisés de facon complémentaire a
I’étude réalisée dans le cadre de ce manuscrit. Cela permettra d’introduire des tissus intermédiaires
(peau, graisse, muscle) semblables a la paroi abdominale humaine afin d’investiguer la faisabilité d’'une
application extracorporelle. Le nouveau dispositif sera également introduit lors d’'un protocole
préclinique in vivo réalisé sur un modele porcin programmé dans le cadre de I'application extracorporel
d’un traitement HIFU et ayant pour objectif de réaliser des Iésions sur tissu hépatique sain avec le
dispositif précédent.



Conclusion générale

Les innovations technologiques représentent un enjeu majeur pour la médecine moderne. A I'image
des pathologies qui continuent de progresser et d’apparaitre, la technologie se doit de progresser pour
accompagner au mieux les praticiens dans leur quotidien. Mais avant tout et surtout, les innovations
technologiques sont au service des patients, en leur offrant une solution la olU les approches
conventionnelles étaient en impasse, en leur offrant une approche moins mutilante tout en assurant
leur guérison lorsque cela est possible. Dans ce contexte, les thérapies ultrasonores et notamment la
thérapie par HIFU constituent une voie de recherche trés prometteuse pour diverses applications
médicales. Ces travaux s’inscrivent dans le traitement non invasif des tumeurs solides par HIFU, plus
particulierement le traitement des cancers du sein. L’élaboration d’un traitement non invasif
permettant de créer un volume de coagulation large revient a allier deux principes physiques
contradictoires qu’est le principe de focalisation permettant d’épargner les tissus intermédiaires et de
concentrer I'énergie, allié au principe de défocalisation en cherchant a élargir la zone de dépét
d’énergie a distance. Ce paradoxe est finalement I'origine méme d’un transducteur a géométrie
torique. En effet, 'augmentation du volume traité et donc la réduction du temps de traitement
possible par 'utilisation d’un transducteur a géométrie torique vient finalement de la création d’une
zone focale plus large, dans un sens un transducteur torique défocalise le faisceau HIFU. L’objectif de
ce projet de these était le développement et I'utilisation d’un dispositif de thérapie torique ayant pour
objectif clinique de traiter les cancers du sein. Un second obijectif était de développer une nouvelle
solution technologique permettant d’augmenter le volume traité par un transducteur torique sans
avoir recours a des temps de traitement supérieurs a la minute pour permettre une utilisation
manuelle du dispositif. Cette solution technologique devait également permettre le traitement sans
nécessiter de déplacements mécaniques.

Dans un premier temps, un dispositif thérapeutique torique développé pour une utilisation
peropératoire a été utilisé. Une étude ex vivo sur 30 échantillons de tissu mammaire sain provenant
de mastectomie a été menée afin de déterminer les propriétés acoustiques de ce tissu. Le recours a la
focalisation électronique classique a permis de créer des lésions situées a environ 20 mm de
profondeur dans les tissus et faisant 20 mm de diamétre avec un temps de traitement inférieur a la
minute. Les Iésions ont été confirmées par des analyses histologiques et observées grace a la méthode
d’élastographie passive. Ce travail a permis de confirmer la faisabilité d’un traitement HIFU non invasif
a I'aide d’un transducteur torique et a également soulevé certaines limites du dispositif existant
notamment liées a la nature méme de la géométrie torique de ce dernier congu pour réaliser des
Iésions de volume importante en surface.

Basée sur les conclusions de cette premiere étude, une solution en rupture technologique a été
développée dans le but d’élargir le volume traité sans impliquer de temps de traitements supérieurs a
la minute ou encore I'introduction de déplacements mécaniques. Cette solution brevetée consiste en
une focalisation électronique particuliere du faisceau HIFU, une focalisation multi-torique, permettant
de désaxer le dépobt de pression de I'axe acoustique et de pouvoir ainsi élargir davantage la zone
traitée. Apres une phase de calculs théoriques permettant a la solution de voir le jour, une étude
numérique a été menée afin d’observer le résultat sur des champs de pression. Une conception
électronique a également été réalisée afin de pouvoir utiliser cette nouvelle solution sur le dispositif
de traitement existant. Les champs simulés numériquement ont ensuite été validés par des mesures
expérimentales de champs de pression. Enfin, des premieres expérimentations in vitro ont pu étre
menées. A énergie égale, 'application de la solution a permis d’augmenter le volume traité de 133%
en moyenne sur les traitements réalisés.

Le développement et la conception d’un nouveau dispositif thérapeutique basé sur une nouvelle
géométrie torique ont ensuite été entrepris. A la suite d’une étude numérique les caractéristiques du
nouveau transducteur ont pu étre définies. Une étude radiologique sur 21 patientes a également été
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menée afin de sélectionner la sonde de guidage échographique la plus adaptée a I'application pour
étre intégrée au centre du nouveau transducteur. Des mesures anatomiques ont également pu étre
réalisées lors de cette étude ainsi qu’une réflexion sur le positionnement des patientes lors des futurs
traitements. La totalité de la conception électro-mécanique du dispositif a ensuite pu étre réalisée.
Diverses améliorations ont été implémentées, comme un nouveau systeme de refroidissement visant
a induire un vortex avec le fluide refroidit en face avant du transducteur pour assurer un
refroidissement homogéene et le plus efficace possible de ce dernier. Le nouveau dispositif a ensuite
été caractérisé en fréquence et en puissance. Les champs de pression simulés numériquement avec ce
nouveau transducteur ont ensuite été validés par des mesures expérimentales.

Le nouveau dispositif a ensuite pu étre utilisé dans le cadre de deux applications thérapeutiques : le
traitement des cancers du sein et celui des métastases hépatiques. Une étude numérique visant a
déterminer les parametres de focalisation adaptés aux objectifs thérapeutiques a été réalisée et deux
études in vitro ont été menées. La premiére étude a été menée sur du tissu mammaire humain,
confirmant l'intérét du nouveau transducteur grace a des résultats en focalisation naturelle
prometteurs. Des Iésions mesurant environ 20 mm de diameétre situées entre 20 et 30 mm de
profondeur ont pu étre créées en moins d’'une minute de traitement. La sonde échographique intégrée
a ce nouveau dispositif HIFU a permis de visualiser la zone traitée sous la forme d’une région
hyperéchogéne. Le nouveau transducteur a également été utilisé in vitro sur des tissus hépatiques en
focalisation électronique classique ainsi qu’en focalisation multi-torique désaxée. Les résultats
obtenus montrent la possibilité de créer des lésions mesurant au moins 20 mm de diametre a des
profondeurs comprises entre 10 mm et 50 mm dans le tissu hépatique avec un temps de traitement
compris entre 45 et 75 secondes. Ces résultats ouvrent la possibilité d’une approche extracorporelle

pour cette application.

La prochaine étape de ce projet de thése consistera a porter en clinique I'approche thérapeutique non
invasive des traitements des cancers du sein basé sur le nouveau dispositif. Une étape intermédiaire
consistera a réaliser une étude in vitro complémentaire visant a traiter des tumeurs au sein
d’échantillons mammaires. Concernant I'application au traitement des métastases hépatiques, la
prochaine étape vise a utiliser le nouveau dispositif dans le cadre d’un essai préclinique in vivo sur un
modele porcin aprés une phase de tests in vitro plus aboutie.
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Résumé en Francais

Les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU) sont reconnus et couramment utilisés dans le domaine médical pour
le traitement des tumeurs solides. Cette technique permet une destruction localisée des tissus biologiques par
élévation de la température. Ce manuscrit décrit la conception et 'utilisation d’un systéeme thérapeutique et d’'une
nouvelle solution de focalisation brevetée, ayant pour objectif principal le traitement non invasif des
adénocarcinomes mammaires. Dans un premier temps, un dispositif existant destiné au traitement surfacique des
métastases hépatiques et en cours d’évaluation clinique a été utilisé. Une étude ex vivo sur échantillons humains de
tissu mammaire a permis de montrer la possibilité de déposer de la pression en profondeur de fagcon non invasive.
Basé sur cette étude, le développement d’une nouvelle modalité de focalisation a été entrepris dans le but d’élargir
le volume traité sans impliquer des temps de traitement supérieur a la minute et des déplacements mécaniques du
dispositif. Cette modalité a permis d’augmenter de 30 % le volume traité par le dispositif existant sans augmenter le
temps de traitement. Compte tenu des limites du dispositif existant et de la nouvelle solution a intégrer, un nouveau
dispositif a été concu et fabriqué dans le but de répondre aux besoins des traitements des adénocarcinomes
mammaires. La focalisation naturelle de ce transducteur permet de déposer de la pression en profondeur. Si la
nouvelle modalité de focalisation électronique est utilisée, un champ de pression élargi est émis, permettant ainsi
d’augmenter le volume de traitement. Les performances de cette sonde de traitement ont été évaluées
numériquement puis validées lors d’expérimentations préliminaires in vitro sur des tissus hépatiques et lors d’une
étude ex vivo sur des échantillons humains de tissu mammaire. Ces travaux représentent la premiére étape de
I’élaboration d’un traitement HIFU pour traiter les adénocarcinomes mammaires avec un dispositif HIFU non-invasif,
guidé par échographie et utilisable manuellement.

Résumé en Anglais

High Intensity Focused Ultrasound (HIFU) is a technique commonly used in the medical field for the treatment of
solid tumors. This therapeutic strategy allows for the localized destruction of biological tissue by temperature
elevation. This manuscript describes the design and utilization of a therapeutic system and a novel, patented
focalization technique for non-invasive treatment of mammary adenocarcinomas. In a first instance, an existing
device that has been previously used for intraoperative treatment of hepatic metastases, and one that is currently
undergoing clinical trials, was used. An ex vivo study on human mammary samples demonstrated the possibility of
applying pressures on deep tissue layers in a non-invasive manner. Based on this study, the development of a new
focalization modality was developed to provide larger treated volumes while yielding treatment times under a minute
and eliminating the need for mechanical steering of the device. This new modality provided treated volumes 30%
larger than those produced by the existing device with no changes to treatment time. Given the limitations of the
existing device, in addition to the need of integrating the new focalization strategy, a new device was designed and
specifically fabricated to meet the demands for treating mammary adenocarcinomas. The natural focalization of this
novel transducer allows for depositing pressure deep in tissue. When the new focalization modality is used, a larger
pressure field produces increased treated volumes. The performance provided by the novel probe was first
characterized through modeling studies. These results were then validated through preliminary in vitro studies on
hepatic tissues as well as in ex vivo studies on human mammary tissue samples. This work represents the first stage
of development of a HIFU treatment for mammary adenocarcinomas using a novel, non-invasive and image-guided
HIFU device that can be used manually.




