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Résumé

Le carcinome hépatocellulaire est le principal cancer primaire du foie. Les procédures d’ablation
thermique par voie interstitielle constituent un type de traitement curatif de ce cancer. Ces
méthodes ne permettent pas toujours, de par leur nature physique (radio fréquence, micro-onde,
laser, cryothérapie), de générer une ablation conformationnelle pour un volume tumoral donné.
Dans certains cas, cela peut entrainer I'ablation d’'un volume important de tissus non tumoraux.
L'utilisation d'une sonde interstitielle ultrasonore disposant d’'un transducteur avec de nombreux
éléments indépendants, capable de générer des ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU),
permettrait théoriquement de lever cette limitation. D’autre part, le nhombre élevé d'éléments
permettrait également de disposer de capacités d’'imagerie. Les travaux présentés dans cette
thése ont donc d’'abord porté sur la conception du transducteur associé a ce type de sonde. Un
design particulier a été proposé spécifiquement pour le traitement d’'une tumeur de 4 cm de
diamétre. S’est ensuite posé la question de la stratégie de planification du traitement a adopter
pour obtenir une Iésion la plus conformationnelle possible. Différentes stratégies ont été évaluées
par simulations numériques. Toutes ont présentés des caractéristiques semblables tant en termes
de conformation que de temps de traitement total. La focalisation ultrasonore s’est avérée en elle-
méme suffisante pour générer un traitement conformationnel. Finalement, une plateforme
robotique a été développée pour le pilotage de prototypes de sondes ultrasonores interstitielles
bimodales, aussi bien en mode imagerie qu'en mode thérapie. Cette plateforme a permis de
réaliser in vitro, les planifications de traitement automatiques de plusieurs fantdmes de tumeurs, en
se basant sur la reconstruction ultrasonore 3D issue de I'imagerie échographique obtenue in situ
par les sondes ultrasonores. En revanche, en mode thérapie les prototypes de sondes n’'ont pas
atteint leurs spécifications et n'ont pas réussi a générer des Iésions thermiques dans des tissus
hépatiques in vitro. La modularité de la plateforme robotique a rendu possible son utilisation avec
un systeme de thérapie ultrasonore différent, a la fiabilité éprouvé. Avec ce systéme, la
planification automatique du traitement, ainsi que I'exécution du traitement HIFU associé, ont pu

étre effectué in vitro avec succes par la plateforme.



Abstract

Hepatocellular carcinoma is the most common primary cancer of the liver. Interstitial thermal
ablation procedures constitute a type of curative treatments for this cancer. Given the physical
nature of the phenomenon used to modify temperature (radio frequency, micro wave, laser,
cryotherapy), those methods may not be able to generate a conformal treatment for a given tumor
shape. In some cases, this limitation may induce the thermal ablation of a large volume of non-
tumor tissues. The use of an ultrasound interstitial probe mounted with a multi-element transducer
capable of generating high intensity focused ultrasound (HIFU) may theoretically help to overcome
this limitation. Also a transducer with an important number of elements may also provide in situ
imaging. As a first step, the design of a transducer for interstitial ultrasound probe was studied. A
specific configuration has been proposed for the treatment of tumors with a diameter of 4 cm. The
guestion of the treatment planning method to adopt to reach an optimal conformal treatment has
been then addressed by comparing numerical simulations of different strategies. All strategies
were sufficiently conformal and none presented real assets compared to the others. Ultrasound
focusing in itself provided the desired conformal thermal ablation. Finally, a robotic platform was
developed for driving interstitial dual mode ultrasound probes, both in imaging and in therapy
mode. This platform allowed the automatic treatment planning of in vitro tumor mimic phantoms,
based on 3D ultrasound reconstruction from the B mode images obtained in situ by the interstitial
probe. However, in therapy mode, the probes did not reach their specifications and did not manage
to create thermal lesions in in vitro liver tissue sample. The modularity of the robotic platform
allowed driving a different HIFU system, which was more robust. With this system, the platform
managed to perform with success an automatic treatment planning and then the associated HIFU

treatment in in vitro tissue sample.
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Introduction

Le premier cliché de radiographie par rayon X obtenu a la fin de I'année 1895 par Wilhelm
Rontgen, a ouvert la voie a la révolution de l'imagerie médicale. Ce cliché a montré qu'il était
possible de voir a lintérieur du corps sans avoir a pratiquer d'incisions. Depuis lors, de
nombreuses techniques d'imagerie médicales ont vu le jour et se sont développées, améliorant
sans cesse la résolution spatiale, le contraste entre les différents types de tissus ou encore la
rapidité d’acquisition.

Parmi ces méthodes d'imagerie, I'échographie est une méthode relativement peu colteuse et
portable qui permet d'effectuer des examens dynamiques en deux dimensions. Cette méthode
utilise les phénoménes de réflexion des ondes acoustiques au niveau des interfaces entre deux
milieux matériels aux propriétés mécaniques différentes. L'échographie médicale émerge dans les
années 50 grace aux nombreuses avancées dans le domaine de I'acoustique, suite notamment au
développement du sonar et a la découverte des matériaux piézoélectriques. Aujourd’hui, sa
simplicité d’utilisation en fait un moyen d’'imagerie couramment employé dans diverses spécialités

telles que la cardiologie, la gastro-entérologie, ou encore I'obstétrique.

Si les méthodes d’imagerie ont pour principal objectif d'aider a I'obtention d’'un diagnostic, en
fournissant des images des organes et des différentes structures anatomiques, elles peuvent aussi
étre utilisées pour le guidage de gestes diagnostiques ou thérapeutiques. L'insertion d’aiguilles
pour la biopsie de masses suspectes, par exemple, peut ainsi étre effectuée sous guidage
échographique. Dans ce cas le systéme d’'imagerie médicale n'est pas utilisé comme un moyen
d’'aider a I'obtention d’'un diagnostic, mais comme un outil non invasif de visualisation des tissus,
qui évite la réalisation du geste en aveugle. Ces méthodes ont montré qu'il était possible de
réaliser des gestes chirurgicaux complexes sans avoir un visuel direct sur les outils et les différents

tissus biologiques, ouvrant ainsi la voie aux nouvelles méthodes de chirurgie dites mini-invasive.

Suivant les traces de I'imagerie médicale qui a permis de voir sans ouvrir, les interventions mini-
invasives orientent la chirurgie vers un but similaire : traiter en ouvrant le moins possible. Les
avantages sont multiples, d'abord pour le patient: temps de convalescence réduit, risque
infectieux limité, meilleure cicatrisation, douleurs plus faibles etc. mais également pour la société,
puisque des interventions chirurgicales qui nécessitaient une hospitalisation du patient, peuvent

maintenant étre réalisées en ambulatoire avec un co(t associé bien inférieur.

L'oncologie est un domaine de la médecine ol les méthodes mini-invasives d’ablation des tissus
ont naturellement su trouver leur place. Le contexte médical des travaux présentés dans cette
thése portent sur le traitement du carcinome hépatocellulaire (CHC), qui est le principal cancer

primaire du foie. Ce cancer possede la particularité de se développer principalement en



complication d'une cirrhose, due a une hépatopathie chronique sous-jacente. Le traitement de ce
type de cancer doit donc prendre en compte cette pathologie, qui selon les patients peut altérer
fortement la fonction hépatique. Parmi les traitements a visée curative proposés pour le CHC, les
méthodes d’ablation thermique par voie interstitielle sont couramment employées. Outre leur
nature mini invasive, ces méthodes présentent I'avantage, contrairement a la résection chirurgical,
de ne pas obligatoirement induire une ablation compléte d’un ou plusieurs lobes hépatiques. Cet

avantage peut permettre de rendre éligible a un traitement curatif certains patients dont I'état

général ou I'état de la fonction hépatique serait incompatible avec une résection chirurgicale.

Néanmoins, malgré leur relative précision par rapport a la résection chirurgicale, les méthodes
actuelles d'ablation thermique par voie interstitielle, ne permettent pas toujours d'assurer un
traitement conformationnel de la tumeur. En effet, de par la nature des phénoménes physiques a
I'origine de I'ablation thermique, la zone ablatée est globalement de forme sphérique plus ou moins
allongée suivant I'axe du cathéter et ce, quelle que soit la forme de la tumeur. Dans certains cas,

cela peut entrainer I'ablation d’un volume important de parenchyme non tumoral.

Il s’avére que les ultrasons, au coeur de I'imagerie échographique, peuvent également étre utilisés
pour générer des ablations thermiques des tissus. Dans ce cas, les ultrasons sont émis en continu
et entrainent par frottements viscoélastiques un échauffement du milieu qu’ils traversent. D’autre
part, leur nature ondulatoire offre la possibilité de focaliser précisément dans I'espace I'énergie
acoustique, rendant théoriquement possible le traitement conformationnel de n’'importe quelle
forme de tumeur. Ces méthodes d’ablation thermique par ultrasons focalisés, appelées HIFU pour
High Intensity Focused Ultrasound, sont déja utilisées en clinique pour un certain nombre
d’indications, notamment en oncologie et tout particulierement pour le traitement du cancer de la

prostate.

Les travaux présentés dans cette thése ont eu pour objectif de développer le traitement
ultrasonore conformationnel par voie interstitielle du carcinome hépatocellulaire. L'objectif étant de
pouvoir proposer une alternative aux méthodes de thérapie par voie interstitielle actuelles, avec
une capacité de traitement conformationnel. Le premier chapitre présentera les méthodes
actuelles de traitement du CHC, notamment celles par voie interstitielle ainsi que leur limitations,
puis rappellera quelques éléments d’acoustiques et présentera finalement un état de l'art sur les
traitements HIFU, notamment ceux par voie interstitielle. Le deuxiéme chapitre présentera des
éléments de réflexion sur la conception d’'un transducteur de sonde de thérapie ultrasonore
interstitielle, notamment en essayant de prendre en compte les nombreuses contraintes qui
s’appliguent dans ce cas. Le troisieme chapitre présentera des résultats de simulations
numériques associées a différentes stratégies de planification du traitement HIFU pour un
prototype existant de sonde interstitielle bimodale, c’est a dire capable de générer des séquences

ultrasonores a la fois d’'imagerie et de thérapie. Enfin le quatriéme et dernier chapitre présentera



les essais de thérapie et d'imagerie réalisés avec les prototypes de sondes interstitielles bimodales

ainsi que la plateforme robotique spécialement développée pour le pilotage de ces sondes.



Chapitre 1 Carcinome hépatocellulaire
et traitement par ultrasons focalisés
de haute intensité

1 Le cancer primaire du foie (carcinome hépatocellulaire) et
ses traitements

1.1 Le foie
Le foie est la plus grosse glande du corps humain avec une masse moyenne de 1,5 kg chez
'adulte. Situé sous le diaphragme au niveau de I'hypocondre droit, il est protégé par les cotes et
est en partie péritonisé. Véritable usine chimique, il participe au métabolisme de trés nombreuses
substances, remplissant ainsi de multiples fonctions vitales. Parmi les fonctions principales du foie,
on peut citer ses fonctions d’épuration, puisqu'il participe a la dégradation des molécules toxiques,
ainsi gu’a I'élimination des globules blancs et rouges vieillis. Il joue également un réle dans de
nombreuses voies de synthése, que ce soit pour le métabolisme des glucides, des lipides ou
encore pour la synthése de I'albumine et de la bile. On peut enfin lui attribuer un réle de stockage,

notamment du glycogéne et du fer.

L'irrigation sanguine du foie est atypique, puisqu’en plus de l'alimentation en sang par l'artére
hépatique, la veine porte qui draine le sang issu des viscéres, alimente également le foie en sang.
Le sang veineux en provenance de la veine porte, riche en nutriments mais pauvre en oxygéne et
le sang artériel riche en oxygéne se mélangent dans les capillaires sinusoides qui alimentent les
cellules du foie. Le sang se déverse ensuite dans les veines centrolobulaires qui a leur tour, vont
former les veines sus-hépatiques qui draineront le sang jusque dans la veine cave inférieure (Fig.
1).

Les hépatocytes représentent environ 70 % des cellules du foie et assurent la majeure partie des
fonctions hépatiques [1]. lIs ont la particularité de présenter une de leur face directement a la
circulation sanguine au niveau des capillaires sinusoides tandis que leur face opposée forme la
surface des canalicules biliaires dont le r6le est de conduire la bile sécrétée jusqu’a la vésicule

biliaire. Les hépatocytes sont organisés en lobules autour des veines centrolobulaires.
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Figure 1. A gauche schéma d’irrigation du foie. A droite détail des lobules hépatiques.

Du fait de I'anatomie de son arbre vasculaire, le foie peut étre découpé selon la classification de
Couinaud [2] en 8 segments indépendants en termes de circulation sanguine (Fig. 2). L'exérese
d'un segment entier n'affecte donc pas l'irrigation sanguine des autres segments. Ceci a son
importance en chirurgie, puisque lors d’'une hépatectomie, ce sont un ou plusieurs segments

entiers qui doivent étre retirés pour s’assurer du bon fonctionnement du reste de I'organe.

Lobe droit Lobe gauche Lobe gauche Lobe droit

Partie droite du foie Partie gauche du foie Partie gauche du foie Partie droite du foie

Section Section Section Section Section Section
e antérieure  médiale latérale latérale médiale antérieure
droite gauche gauche gauche gauche droite

Fissure ombilicale Fissure ombilicale
(ligament falciforme) (ligament falciforme)

Scissure portale principale Scissure portale principale

Vue antérieure Vue postérieure

Figure 2. Détail des segments hépatiques. Reproduit de BodyParts3D, © The Database Center for
Life Science licensed under CC Attribution-Share Alike 2.1 Japan.



1.2 Carcinome Hépatocellulaire
Le carcinome hépatocellulaire (CHC) est le cancer associé aux hépatocytes. Il s’agit du cancer
primaire du foie le plus fréquent chez I'adulte. En France en 2012, son incidence annuelle était de
12,1/100000 chez 'homme et de 2,4/100000 chez la femme [3]. Il a la particularité de se
développer principalement en complication d’'une maladie hépatique chronique préexistante. Dans
90% des cas, le CHC se développe sur un foie cirrhotique et pour les 10% de cas restants, la
majorité des patients sont atteints d’hépatopathie chronique non parvenue au stade de cirrhose

[4]. La survenue du CHC sur foie sain est donc exceptionnelle.

Les difféerentes maladies du foie, lorsqu’elles sont chroniques, détruisent progressivement
I'architecture lobulaire normale du foie. Une fibrose mutilante délimitant des nodules d’hépatocytes
de structure anormale s'installe alors. Ce processus aboutit a la cirrhose du foie et a une altération
de la fonction hépatique. Les principales maladies du foie responsables de la formation d’'une
cirrhose sont les hépatites chroniques virales (virus de I'hépatite B et C), I'alcoolisme chronique et
la stéatose hépatique non alcoolique. Pour la majorité des patients atteints de CHC, leur fonction
hépatique est donc altérée par une pathologie préexistante. En conséquence, les stratégies de
traitement du CHC doivent prendre en compte a la fois le stade d’évolution du cancer, mais

également le niveau d'altération de la fonction hépatique causée par I'hépatopathie chronique.

L'évaluation de la fonction hépatique se fait avec les scores pronostiques couramment utilisés pour
la cirrhose [5]. Ainsi, le score de Child-Pugh [6], [7] est un score pronostique de la cirrhose se
basant sur 5 critéres : la présence d'ascite, d’encéphalopathie, le dosage de la bilirubine et de
'albumine et le temps de prothrombine (Tableau 1). En fonction du score, trois classes sont

définies (A, B et C) et sont corrélées chacune a un taux de survie différent.

Criteres : 1 point 2 points 3 points
Encéphalopathie Absente Confusion Coma
Ascite Absente Minime Abondante
Bilirubinémie (umol/L) <35 35-50 >50
Albuminémie (g/L) >35 35-28 <28
;fgt‘ﬁrf) r?ﬁ‘)me - >50 50-40 <40
Score Classe Pronostic de survie a 1 an

5-6 A 100%

7-9 B 80%

10-15 C 45%

Tableau 1. Score de Child-Pugh. A chaque critére est associé un nombre de points, qui sont
additionnés pour donner le score pronostique.



1.3 Traitements du CHC
Pour les patients cirrhotiques, la transplantation hépatique (TH) constitue un traitement idéal au
sens ou elle permet de traiter a la fois le cancer et la cirrhose qui en est la cause. Cependant, du
fait d'un nombre important de contre-indications et de la pénurie de greffons, la TH n’est envisagée
gue chez les patients avec un bon pronostic de survie. L'objectif dans cette situation de pénurie,

étant d’éviter les greffes a risques qui entraineraient la perte d’un greffon.

Le score AFP permet de définir le risque de récidive tumorale en cas de TH. Il prend en compte le
nombre de nodules cancéreux, leurs tailles et le dosage en alpha-foetoprotéine qui est une
protéine exprimée par les cellules cancéreuses associées aux CHC. Les patients avec un score
AFP < 2 ont un risque de récidive faible et sont donc ceux éligibles a la TH (Tableau 2). Dans ce

cas, la TH offre un taux de survie globale & 5 ans aux alentours de 70% [8].

Parametre Valeur Score
<3 0
Diamétre (cm) 3-6 1
> 6 4
Nombre de nodules =3 0
>4 2
<100 0
AFP (ng/ml) 100-1000 2
>1000 3

Tableau 2. Score AFP. Les patients éligibles pour une transplantation hépatique sont ceux qui ont
un score AFP inférieur ou égal a deux

Outre l'avancement du cancer et la pénurie de greffons, d’autres contre-indications a la TH
viennent s’ajouter (co-morbidité, alcoolisme actif etc.). En conséquence, la transplantation
hépatique n’est réalisée que chez 3 a 4 % des patients atteints de CHC [3]. D’autres types de
traitements a visée curative peuvent étre envisagés en fonction, entre autres, de la localisation, du

nombre de tumeurs, de la fonction hépatique et de la présence d’hypertension portale.

La résection chirurgicale (hépatectomie) de la partie du foie contenant la ou les tumeurs est
envisageable chez les patients disposant d’une fonction hépatique préservée. En effet la résection
chirurgicale implique le retrait complet des segments hépatiques touchés par le cancer et donc le
retrait de parenchyme non tumoral participant a la fonction hépatique. Le volume hépatique restant
aprés résection devant étre dans tous les cas supérieur a 40 % du volume de foie initial [3].
D’autre part ce type de traitement impose au patient un état de santé général compatible avec la

réalisation d’'une opération chirurgical lourde.

Les méthodes de destruction percutanée, également appelées méthodes de traitement par voie

interstitielle, offrent une alternative a la résection chirurgicale et permettent en théorie de préserver
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un volume de tissus sains plus important. Elles peuvent donc étre proposées a des patients
disposant d’'une fonction hépatique plus altérée. Les méthodes de destruction percutanées sont
des méthodes dites « mini-invasives » puisqu’elles utilisent des cathéters de quelques millimetres
de diametre insérés par voie percutanée sous guidage échographique a travers les tissus jusque
dans la tumeur. Une fois en place, selon la méthode employée, un phénomene physique
destructeur pour les tissus s’applique autour de I'extrémité du cathéter et détruit localement les
tissus cancéreux. Ce type de méthode offre un certain nombre d'avantages par rapport a une
intervention chirurgicale nécessitant une incision beaucoup plus grande. On peut citer notamment
un risque d’infection et des douleurs post-intervention plus faibles, un temps de convalescence et
d’hospitalisation réduit, ainsi qu’'un colt moins important. Les méthodes de traitement par voie
interstitielle peuvent ainsi étre proposées a des patients dont |'état de santé général serait

incompatible avec une résection chirurgicale.

Plusieurs études, portant sur un nombre limité de patients, semblent montrer que résection
chirurgicale et traitement percutané présentent des taux de survie globale et sans récidive plus ou
moins équivalents pour les petits CHC [9]-[12]. Ces deux technigues peuvent aboutir a une
inactivation de la tumeur, cependant, du fait du terrain et de I'hépatopathie chronique toujours
présente, une récidive est toujours possible. Pour les patients traités par ces méthodes, la TH est

toujours une option thérapeutique mais elle est retardée jusqu’a I'apparition d’'une récidive [8].

En cas de tumeur non curable (AFP > 2), des thérapies palliatives sont envisageables comme la
chimioembolisation artérielle et des traitements systémiques médicamenteux. La
chimioembolisation consiste en l'insertion d’un cathéter intravasculaire jusqu’a l'artére irriguant la
tumeur, qui une fois en place va délivrer des agents d'embolisation chargés d'obstruer I'artére,
couplés a des molécules de chimiothérapie. Les thérapies médicamenteuses consistent
principalement pour les traitements de premiére ligne en deux molécules : le sorafénib et le
lenvatinib. Ces molécules agissent toutes les deux en tant qu’inhibiteurs de tyrosine kinases, qui
sont des catalyseurs de réactions chimiques intracellulaires. Ces thérapies palliatives peuvent étre
envisagées dans une stratégie de « down staging » pour ramener le patient & un score AFP < 2 et

ainsi le réintroduire dans le circuit de TH.

In fine, il apparait que le choix du traitement se fait selon un nombre important de critéres qui
dépendent entre autres de I'état général du patient, de la fonction hépatique et I'état cancéreux

que I'on peut trés schématiquement résumer dans la figure suivante (Fig. 3).
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Figure 3. Schéma d’aide a la décision thérapeutique, I’évolution de I’état cancéreux est représentée
en abscisse, I’état de la fonction hépatique en ordonnée. En bleu les différents traitements
envisageables [3].

OMS 0 Child A

1.4 Traitements par ablation thermique par voie interstitielle du CHC
Dans le cas d'un traitement par destruction percutanée du CHC différentes méthodes peuvent étre
employées pour la destruction des tissus autour du cathéter. On se concentrera dans ces travaux

sur les méthodes de destruction des tissus par ablation thermique.

14.a Type de sondes interstitielles
Actuellement la principale méthode d’ablation thermique par voie percutanée du CHC est I'ablation
par radio fréquence (Radio Frequency Ablation, RFA) [13]-[16]. Les autres méthodes d’ablation
thermique utilisent des sondes de cryothérapie [17], d’ablation par micro-ondes (Micro Wave
Ablation, MWA) [18]-[20], et d’ablation laser (Laser-Induced Thermal Therapy, LITT) [21]-[23]. Ces
méthodes donnent leurs meilleurs résultats pour des tumeurs mesurant moins de 3 cm. Selon les
méthodes, il est possible en utilisant plusieurs sondes ou en faisant des insertions multiples de
traiter des tumeurs plus larges, bien que les chances de réussite du traitement dans ce genre de

cas soient réduites.

Deux types de sondes peuvent étre utilisées pour les méthodes de cryothérapie. Certaines font
circuler de l'azote liquide tandis que d'autres utilisent le phénoméne de détente adiabatique de
I'argon pour atteindre a I'extrémité des cathéters des températures aux alentours de -180 degrés

Celsius [24] (Fig. 4). Par des phénomeénes de diffusion thermique, la température dans les tissus
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alentour descend trés fortement jusqu’a la formation de cristaux de glace intracellulaires létaux

pour les cellules.

Figure 4. Boule de glace créée par une sonde de cryothérapie [16].

Les méthodes basées sur les lasers, utilisent des cathéters incorporant des fibres optiques qui
transportent des photons avec des longueurs d'onde situées dans le proche infrarouge. A
I'extrémité du cathéter un diffuseur envoie les photons dans toutes les directions autour de la
sonde et par des phénomenes de diffusion-absorption, I'énergie des photons est transmise aux
tissus sous forme d’énergie thermique. Lorsque la température est suffisamment élevée, un
phénoméne de dénaturation des protéines contenues dans les cellules se produit, entrainant leur

mort par nécrose (nécrose dite de coagulation).

Pour les procédures de RFA et de MWA, la sonde agit comme une antenne et génére autour d’'elle
un champ électromagnétique variable a une fréquence de quelques centaines de kHz pour les
sondes radio-fréquences (Fig. 5) et de plusieurs centaines de MHz pour les sondes micro-ondes.
Dans le cas des méthodes de RFA, le gradient de potentiel électrique ainsi créé va engendrer un
déplacement des particules chargées, qui va entrainer a son tour par effet Joule une augmentation
de la température dans les tissus autour de la sonde. Aux fréquences associées aux sondes
micro-ondes, le champ électrique agit directement sur I'agitation des molécules dipolaires,
notamment les molécules d’'eau, augmentant ainsi I'énergie interne et donc la température des
tissus. Dans les deux cas, I'augmentation de température dans les tissus va induire la mort des

cellules par nécrose de coagulation.
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Figure 5. Exemple de sonde de RFA. Pour augmenter le volume de tissus ablatés, des antennes
rétractables sont déployées une fois la sonde en position [16].

1.4.b Guidage des traitements interstitiels

Comme pour toutes les méthodes dites mini-invasives, les modalités de traitement par voie
interstitielle nécessitent un recours accru a l'imagerie. En effet puisque la sonde est insérée dans
les tissus au travers d’'une incision étroite, le contact visuel direct avec son extrémité est
rapidement perdu. Les méthodes d’imagerie deviennent alors nécessaires pour permettre
l'insertion précise de I'extrémité de la sonde jusque dans la tumeur. De méme, du fait de I'absence
de contact visuel direct avec les tissus, I'étendue des lésions thermiques obtenues aprés
l'application de l'effet physique ne peut étre déterminée qu'avec I'utilisation de méthodes
d’'imagerie.

Selon le type de traitement par voie interstitielle envisagé, I'emploi des modalités d’imagerie peut
étre associé a quatre phases distinctes de la procédure, répondant chacune a un besoin

particulier :

* phase n°l: avant I'exécution du traitement, pour déterminer entre autres la zone a traiter
(tumeur(s) + marges) et les voies d’abord possibles du cathéter selon I'anatomie du patient.
Cette phase est appelée phase de planification du traitement.

* phase n°2: pendant le geste d’insertion, pour le guidage de la sonde dans les tissus selon

la voie d’abord sélectionnée.

* phase n°3: pendant I'application de I'effet physique, pour s’assurer du bon déroulement en
temps réel de l'ablation thermique. Cette phase est appelée phase de monitorage du

traitement.

« phase n°4 : aprés application de I'effet physique, pour I'évaluation des Iésions thermiques,

et I'ajustement du traitement si besoin.
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Chaque phase répondant a un besoin différent et intervenant a un moment distinct du traitement,
les contraintes associées sont diverses et la modalité d’imagerie employée peut varier selon la
phase et la procédure interstitielle. Il est également important de garder a I'esprit que pour un
méme dispositif interstitiel, il n'existe pas une seule et unique méthode de guidage. Les modalités
d'imagerie peuvent varier selon les pays et les centres de radiologie interventionnelle. Nous

proposons ici un tour d’horizon des méthodes typiques de guidage.

Il convient de souligner également que le terme « guidage » est un terme générique désignant
I'utilisation des modalités d’'imagerie quand elles ne sont pas employées a des fins diagnostiques
mais en support de la procédure de traitement. Ce terme peut donc étre potentiellement employé
pour qualifier I'utilisation de I'imagerie médicale pendant n'importe laquelle de ces quatre phases

et pas seulement pour la phase de guidage de l'insertion de la sonde (phase n°2).

Pour la planification des traitements par voie interstitielle du CHC (phase n°1), les images sont
généralement obtenues par tomodensitométrie (TDM) (Fig. 6) ou par imagerie par résonance

magnétique (IRM), ces modalités permettant d’obtenir des images en trois dimensions.

Figure 6. Aspect du CHC a I’'imagerie scanner avec agent de contraste. Image du haut : pendant la
phase artérielle, I’hypervascularisation entraine une prise de contraste de la tumeur. Image du
bas : pendant les phases portale et tardive, la vascularisation de la tumeur étant principalement

d’origine artérielle, son contraste diminue et devient inférieur a celui du foie.
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La phase de guidage du geste d'insertion du cathéter se fait généralement sous guidage
echographique. En effet les échographes peuvent reconstruire plusieurs dizaines d’images par
seconde, ce qui permet de visualiser en temps réel le déplacement de la sonde dans les tissus
(Fig. 7). Cependant, contrairement au scanner ou a I''lRM, I'échographie ne permet d’obtenir qu’'un
seul plan d’imagerie. Un porte cathéter peut étre positionné sur la sonde échographique pour
s’assurer que le cathéter restera dans le plan de l'image générée par la sonde échographique

pendant son insertion dans les tissus.

Figure 7. Image de gauche : pendant la phase d’insertion du cathéter, I’échographie fournit une
image en temps réel de la sonde dans les tissus. Les images obtenues par TDM permettent de
réaliser I’imagerie pour les phases de planification du traitement et d’évaluation du traitement
[16]. Image de droite : exemple d’image échographique obtenue lors de I’insertion d’une sonde
interstitielle dans le foie. Ici, le cathéter visible sous la forme d’un long segment hyperéchogene, est
une sonde de MWA.

Il est a noter que certaines plateformes complexes utilisent des méthodes de tracking de la sonde
et de recalage. La sonde de thérapie est ainsi localisée dans I'espace en temps réel et recalée
dans un logiciel de visualisation avec les images issues du scanner, ce qui permet de disposer
d’'un volume d’imagerie en 3D pendant la phase d'insertion du cathéter. Cette méthode nécessite
néanmoins que le patient reste immobile pendant toute la phase d’'insertion pour que le recalage
des images de TDM reste cohérent avec la position du cathéter. Afin d'éviter les mouvements

respiratoires des méthodes d’hyperventilation peuvent étre utilisées.

Le monitorage en temps réel du traitement lorsqu’il est présent dans la procédure, se fait
généralement par IRM ou par échographie. L'IRM permet un monitorage précis en 3 dimensions et
en temps réel de I'évolution de la température dans les tissus. Le monitorage par ultrasons est

beaucoup plus simple a mettre en ceuvre mais moins précis puisqu’il ne permet d’obtenir qu'un
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seul plan d'imagerie et la sensibilité de la méthode aux lésions thermiques est loin d'étre

excellente [25].

Comme pour la phase 1, I'imagerie post-traitement se fait généralement par IRM ou par scanner
pour disposer d’'un volume d’'imagerie en 3D, méme s'il est possible de la réaliser par échographie
en injectant un produit de contraste pour s’assurer de I'absence de vascularisation des tissus

ciblés.

1.4.c Limites des approches interstitielles
Les fonctions hépatiques d’'un foie cirrhotique étant altérées, la préservation du parenchyme non
tumoral est un objectif a rechercher lors des procédures d'ablation thermique. Le traitement idéal
serait un traitement qui entraine la destruction des tissus cancéreux et préserverait les tissus
sains. On peut relever deux limitations que l'on rencontre actuellement avec les méthodes
d’ablation thermique par voie interstitielle pour atteindre cet objectif. La premiére limitation vient
des capacités des modalités d’imagerie a circonscrire précisément la zone ou se situent les
cellules cancéreuses. La seconde limitation vient de la capacité des sondes interstitielles a délivrer

leur mode d’action physique de facon précise dans I'espace.

La premiére limitation est une problématique associée a tous les cancers solides car si les tumeurs
sont en général bien visibles en imagerie dés qu'elles dépassent une certaine taille,
'envahissement des cellules cancéreuses dans les tissus sains adjacents est difficile a quantifier.
De méme, les métastases a distance de petites tailles ne sont pas forcément visibles. Pour limiter
les risques de récidives causées par les cellules cancéreuses situées en périphérie de la zone
tumorale clairement identifiée, I'ablation des tumeurs solides se fait avec une certaine marge de
tissus visiblement sains autour de la tumeur. Cependant, il suffit d'une cellule cancéreuse restante
pour engendrer une récidive. Pour limiter ce risque, selon le type de cancer, en plus de I'ablation
de la tumeur, un traitement systémique adjuvant est mis en place. Il est a noter que dans le cadre
du traitement du CHC, il n'y a généralement pas de traitements adjuvants, I'ablation compléte des

tissus tumoraux est donc primordiale.

La limite de précision des modalités dimagerie pour le bilan d'extension est donc une
problématique générale en oncologie. C’est pourquoi, dans la suite de ces travaux, nous allons
nous intéresser plus précisément aux limitations des sondes de thérapie dans leur capacité a

délivrer précisément leur action physique.

Lors d’'une ablation par radio fréquence, la puissance dissipée dans les tissus est celle dissipée
par effet joule. Localement, cette puissance est le produit du vecteur densité de courant par le

champ électrique :

PJoule:j'E

Le courant étant proportionnel au champ électrique par la loi d’'Ohm locale :
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j=0oE
Ou o est la conductivité électrique locale. Il vient que la puissance localement transmise aux

tissus est fonction de la conductivité électrique et du champ électrique :

P =0l |EIF

Pour ne détruire que les tissus cancéreux, le champ électrique devrait étre localisé uniquement sur

Joule

ceux-ci. Le champ électromagnétique étant contraint par I'équation d’onde, il serait théoriquement

possible de focaliser localement I'énergie électromagnétique sur les tissus visés.

Les sondes radio fréquence opérant a une fréquence d’environ 500 kHz et du fait de la permittivité
diélectrique relative des tissus mous, (2770 pour le foie [26]) les longueurs d’'ondes associées sont
de I'ordre de plusieurs métres (environ 11 métres pour le foie). La focalisation du champ électrique
ne permettrait donc pas d’assurer le traitement conformationnel d'une tumeur de quelques

centimétres de diametre.

Les sondes d’ablation par micro-onde générent des ondes électromagnétiques a des fréquences
bien plus élevées. En l'occurrence, deux fréquences sont utilisées pour des applications de
thérapie : 915 MHz et 2,45 GHz. A ces fréquences, le phénoméne a l'origine de 'augmentation de
la température dans les tissus n’est pas le méme qu’avec la RFA. Ici c’est la rotation rapide, autant
de fois par seconde que la fréquence du champ électrique, des molécules présentant un moment
dipolaire - notamment les molécules d’eau - qui entraine I'augmentation de la température dans les
tissus. Néanmoins, la puissance dissipée dans les tissus par les micro-ondes est fonction des

mémes parametres que ceux rencontrés avec les sondes radio-fréquences :

P issipee MWAZGHE HZ
Du fait des fréquences bien plus élevées, la longueur d’onde associée a un traitement par MWA
est d’environ 2 cm a 2.45GHz dans le foie. Cependant, pour focaliser efficacement le champ
électrique, I'antenne devrait avoir des dimensions de plusieurs fois la longueur d’onde, ce qui

serait incompatible avec une approche interstitielle.

De fait, pour les traitements par RFA et MWA le champ électrique est rayonné autour de la sonde
gui agit comme une antenne unique sans que I'on puisse moduler localement son amplitude en
fonction du type de tissu. La conséquence de ces limitations physiques est que les lésions
thermiques obtenues par ces méthodes sont généralement de forme ovoide le long de 'axe de la
sonde, ce qui peut entrainer dans certains cas une ablation importe de tissus non tumoraux (Fig.
8). Pour les sondes de RFA « parapluie » (Fig. 5) utilisant des antennes rétractables le volume

ablaté est plus sphérique.
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Figure 8. Exemples de surtraitements associés a des procédures de MWA. Colonne de gauche :
images pré-traitements. La tumeur apparait avec un contraste plus important par rapport au foie.
Colonne de droite : images post-traitements. La zone ablatée apparait avec un contraste plus faible
par rapport au foie. Les fleches indiquent la position de la tumeur avant et apres traitement.

En plus des phénoménes engendrant un dépo6t local d’énergie, le phénoméne de diffusion
thermique joue un réle important dans I'évolution de la température dans les tissus. Celui-ci vient
lisser la répartition de I'énergie thermique, transportant cette énergie des régions les plus chaudes
vers les régions les plus froides. Dans le cas des sondes de cryothérapie, il s’agit méme du seul
phénomene physique en jeu pour modifier la température dans les tissus. Méme si I'équation de
diffusion thermique n’est pas la méme que I'équation d’'onde, la forme du champ de température
dépend lui aussi de la forme des sources thermiques. La forme des sondes étant limitée a celle
d’un fin cathéter pour permettre leur introduction dans les tissus par voie interstitielle, le champ de
température généré par les sondes de cryothérapie n’est pas non plus localement modulable et les
lésions thermiques associées ont elles aussi une forme sphérique plus ou moins allongée le long

de 'axe de la sonde.

Le rayonnement infrarouge émis par les sondes LITT et absorbé par les tissus, est lui aussi
soumis a un phénoméne de diffusion. On retrouve ainsi la méme limitation avec les sondes laser

et la zone d’ablation est globalement ovoide le long de I'axe de la sonde [27].

19



2 Traitements par ultrasons focalisés de haute intensité

Tout comme les ondes électromagnétiques, les ondes acoustiques sont des phénomeénes
ondulatoires. La différence fondamentale entre ces deux phénomeénes est la nature de ce qui
ondule. Dans le cas des ondes électromagnétiques, ce sont directement les champs électrique et
magnétique, tandis que dans le cas des ondes acoustiques ce sont les particules matérielles qui
ondulent autour de leurs positions d'équilibre. A contrario des ondes électromagnétiques, les
ondes acoustiques sont des ondes mécaniques qui ont besoin d'un support matériel pour se
propager. |l s'avére que les tissus biologiques principalement constitués d’eau, constituent un tel
support de propagation. Et comme pour I'énergie associée aux ondes électromagnétiques,
I'énergie associée aux ondes acoustiques peut étre transmise aux tissus biologiques sous forme
d’énergie thermique. Pour qu’un tel échange d’énergie puisse avoir lieu, 'onde acoustique doit
osciller a des fréquences tres supérieures au spectre des fréquences audibles, d’'ou le hom de
thérapie ultrasonore. En pratique, les fréquences employées pour des applications d'ablation
thermique varient de plusieurs centaines de kHz pour des applications de thérapie
extracorporelles, a quelqgues MHz pour de la thérapie de contact (limite supérieure du spectre
audible : 20kHz).

L'avantage théorigue des ultrasons dans la problématique de la précision des ablations thermiques
générées par les sondes interstitielles, provient de la dimension des longueurs d’ondes. En effet,
les fréquences utilisées en thérapie ultrasonore étant de I'ordre de quelque MHz et la vitesse des
ondes acoustiques dans les tissus mous étant d’environ 1500 m.s™, les longueurs d'onde
associées sont de l'ordre de la centaine de micrométre. Théoriguement cela permet non
seulement de pouvoir focaliser I'énergie dans des volumes de quelques millimétres cubes, mais
également de disposer de sources acoustiques dont les dimensions sont a la fois suffisamment
grandes pour permettre la focalisation du champ et suffisamment petites pour permettre leurs
intégration dans un cathéter de quelques millimetres de diamétre, compatible avec une approche
interstitielle. Les ultrasons focalisés ouvrent donc théoriqguement la voie au traitement
conformationnel par ablation thermique des tumeurs solides associées au CHC par des sondes

interstitielles.

2.1 Historique
L'acoustique est étudiée depuis l'antiquité, puisque Pythagore au 6éme siécle avant J.-C.
découvre les lois de I'harmonie musicale et Aristote deux siecles plus tard énonce que le son se
propage au moyen du déplacement de l'air. De nombreux savants et scientifiques se sont
intéressés a ce domaine de la physique qui a I'avantage d’étre accessible directement a nos sens.
On peut citer par exemple Galilée, qui met en évidence le lien entre la fréquence d’'oscillation de la
source acoustique et la tonalité percue par I'oreille, ou encore Jean le Rond d’Alembert qui établit

I'équation d’onde en reprenant I'étude mathématique de la vibration des cordes de violon. La
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grande figure de I'acoustique moderne est John William Strutt, plus connu sous le hom de Lord
Rayleigh, qui a conduit de nombreux travaux dans ce domaine et a rédigé un traité en deux
volumes « The theory of Sound » (1877-1878) qui constitue toujours un ouvrage de référence en
acoustique moderne [28]. La découverte en 1880 de l'effet piézoélectrique par Pierre et Jacques
Curie a ouvert la voie a la conception de transducteurs capables de générer des ultrasons a trés
haute fréquence, condition nécessaire pour I'interaction avec les tissus biologiques. Peu de temps
aprés la mise au point des premiers sonars pendant la premiére guerre mondiale, des dispositifs
similaires sont développés pour étudier entre autres les effets biologiques des ultrasons. On peut
notamment citer les travaux de Wood et Loomis publié en 1927 [29] qui décrivent des effets
physiques et biologiques d’ultrasons de haute intensité opérant a 300 kilohertz. En 1942, Lynn [30]
publie pour la premiére fois des résultats sur I'application d'ultrasons focalisés de haute intensité
(High Intensity Focused Ultrasound, HIFU) a la fois sur des échantillons ex vivo de foie de beeuf, et
sur des modéles in vivo de chien et de chat. Ses résultats mettent clairement en évidence pour les
échantillons ex vivo des lésions dans les tissus au point focal. Ses résultats montrent également
gue l'application d'ultrasons focalisés de haute intensité dans le cerveau des modeéles in vivo a
engendré des perturbations neurologiques chez certains sujets. Dans les années 1950, les travaux
des fréres Fry sur les ablations thermiques par HIFU dans le cerveau [31], [32] marquent I'essor du

développement des dispositifs de traitement par ultrasons focalisés de haute intensité [33].

2.2 Types d’interaction entre les ultrasons et les tissus biologiques
La premiére interaction entre les ultrasons et les tissus biologique a avoir été étudiée a donc été
l'augmentation de température dans les tissus et la nécrose de coagulation qui s’en suit. Cette
interaction est provoquée par une exposition a une onde ultrasonore monochromatique de haute
intensité. Cependant, selon le type de séquence ultrasonore, la fréquence et I'intensité acoustique
employées, d’autres mécanismes d’interaction biologique peuvent intervenir. Certains de ces

mécanismes présentent également un intérét pour le traitement de différentes pathologies.

On peut par exemple citer I'utilisation de trains d’ondes trés courts mais treés énergétiques, qui
suivent une loi de propagation non linéaire générant ainsi une onde de choc qui est utilisée en

lithotripsie pour détruire les calculs rénaux [34].

En utilisant des séquences ultrasonores pulsées de haute intensité il est possible de générer des
bulles de cavitation qui, dans des régimes d'oscillation fortement énergétique, induisent une

destruction mécanique des tissus. Ce mode d’ablation non thermique est appelé histotripsie [35].

Un autre exemple réside dans I'envoi de séquences pulsées de faible intensité dans le cerveau,
couplées avec linjection de micro-bulles dans le systeme sanguin. L'oscillation faiblement
énergétiqgue des micro-bulles rend localement perméable, et ce de fagon réversible, la barriere
hémato-encéphalique. Cette perméabilité augmente ainsi considérablement [l'efficacité des

chimiothérapies dans le cadre du traitement des tumeurs cérébrales en améliorant la pénétration
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des molécules dans les tissus cérébraux [36]. De facon générale, de nombreux travaux montrent
gue le couplage d'ultrasons de faible intensité avec des micro-bulles, entraine des phénomenes de
porosité réversible des membranes cellulaires, pouvant étre utilisés pour la délivrance de drogue
[37].

Enfin, une interaction bien connue des ultrasons avec les tissus biologiques, est le phénoméne de
réflexion de I'onde acoustique a une interface entre deux milieux aux propriétés mécaniques
différentes. Cette interaction n'est pas utilisée a des fins thérapeutique, elle est néanmoins

particulierement importante puisgu’elle est a I'origine de I'imagerie échographique.

Bien que les ultrasons puissent avoir différents modes d’interactions avec les tissus biologiques,
les travaux présentés dans cette these portant sur le développement d’'une sonde d'ablation
thermique par ultrasons focalisés de haute intensité, on ne s'intéressera par la suite qu’aux
traitements HIFU par ablation thermique. De fait dans la suite de ce document le terme HIFU fera
implicitement référence au mode d’interaction thermique des ultrasons avec les tissus biologiques

bien qu’en toute rigueur il soit plus générique.

La modélisation des phénoménes physiques en jeux lors d'un traitement HIFU peut se faire a
I'aide de la théorie de I'acoustique linéaire. Grace a ce modeéle, il est possible par calcul numérique
d’étudier les ablations thermiques potentiellement réalisables par n'importe quel type de

transducteur.

2.3 Théorie physique pour les ultrasons thérapeutiques

2.3.a Acoustique linéaire

Les ondes acoustiques sont des phénoménes ondulatoires qui peuvent étre décrits a partir des
éguations de la mécanique des fluides. Les équations de Navier-Stokes qui en sont les équations
fondamentales, s’obtiennent en appliquant a un volume de fluide des propriétés de conservation
de la masse, de I'énergie et la seconde loi de Newton. Les trois équations fondamentales ainsi
obtenues n’étant pas linéaires, pour retrouver I'équation d'onde il est nécessaire d'appliquer un
certain nombre d’hypothéses supplémentaires en vue de leur linéarisation. Il est notamment
nécessaire de postuler que la variation de la masse volumique est tres faible devant sa valeur a
I'équilibre. On note alors que la masse volumique est égale a sa valeur a I'équilibre, indicée par O,
plus sa valeur correspondant aux faibles variations causées par les phénoménes acoustiques,
indicée par a :

p: pa+p0
pa < pO

Il est également nécessaire de postuler que la pression et la masse volumique sont linéairement
liees. En remarquant que la pression est homogéne a une vitesse au carré fois la masse

volumique, cette condition peut s’écrire :
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p=cp
Ou c esthomogéne a une vitesse.
Au vu de cette relation, il vient que la pression varie elle aussi autour de sa valeur a I'équilibre et

on adopte les mémes conventions de notations indicielles que pour la masse volumique i.e. :
p:pa+p0
La derniére condition nécessaire a la linéarisation des équations de la mécanique des fluides est

que la vitesse particulaire notée Vv soit trés inférieure & la vitesse c¢ introduite plus haut.

L'équation de conservation de la masse dans ces conditions devient alors :

1 0p,
2 ot

Et I'équation d’Euler dans ces mémes hypothéses devient :

=0

podiv (V)+

ov
pyg+grad p,=0
Il est a noter ici, en appliquant I'opérateur rotationnel a cette derniére équation, que puisque le
rotationnel d'un gradient est toujours nul, la variation au cours du temps du rotationnel de la
vitesse est nulle. Dans les cas d’'études classiques de I'acoustique le champ de vitesse étant nul

avant I'apparition de la source, il vient que le rotationnel du champ de vitesse est toujours nul.

En appliquant une dérivation partielle par rapport au temps dans I'équation de conservation de la
masse et en injectant le gradient de la pression dans I'opérateur divergence, on obtient in fine

I'équation d’onde classique pour la pression :

10°p,_
2

‘ ot’

La masse volumique variant linéairement avec la pression, il vient immédiatement que la masse

Ap =0

volumique est également contrainte par I'équation d’onde. En appliquant 'opérateur gradient a
I'équation de conservation de la masse et en remarquant que le gradient de la divergence est égal
au laplacien vectoriel puisque le rotationnel de la vitesse est nul, il vient que le champ de vitesse
est également contraint par I'équation d’onde. Finalement, les champs de pression, de masse

volumique et de vitesse obéissent a I'équation d’'onde dans les hypothéses de I'acoustique linéaire.

Le fait que le rotationnel de la vitesse particulaire soit nul implique une propriété importante pour
cette derniere. En effet puisque le rotationnel du gradient d'un champ scalaire quelconque est
toujours nul, il existe un champ scalaire tel que le champ de vitesse soit égale au gradient de ce

champ :

3¢, v=grad ¢
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On appelle ce champ le potentiel des vitesses et comme pour les champs précédents, il est
contraint par I'’équation d’onde. Si le potentiel des vitesses est connu, il est possible & partir des
équations précédentes de retrouver, la vitesse particulaire, la pression et la masse volumique. En

pratique c’est donc le potentiel des vitesses que I'on cherche a déterminer.

2.3.b Source ponctuelle monochromatique
Une source ponctuelle représente en un point de I'espace le phénoméne physique qui va générer
la perturbation a I'origine de I'onde. Une fagon assez pratique de représenter une telle source dans
les équations est de la voir comme un générateur/absorbeur local de matiére. Une telle source
ajoutée dans l'équation de conservation de la masse permet de modéliser un point qui vient
injecter de la matiére et/ou en retirer, modifiant localement la masse volumique, ce qui va modifier

la pression et donc générer I'onde. L'ajout d'une source acoustique ponctuelle s(t) en un point

r. vient modifier 'équation d’onde qui devient alors :

S

2 - N
Aq)(F,t)—C_lZM_ 0si %7,

—

o |s(t)sir=r,

Une telle source n'existe bien sdr pas en réalité et d’'un point de vue physique il est bien plus intuitif
de voir une source comme un élément extérieur au milieu de propagation ayant une action a la
frontiere du milieu. Une telle source est alors intuitivement plutét modélisée par une condition aux
limites pour un champ descriptif du milieu, par exemple une condition sur la vitesse particulaire a la
surface du milieu qui correspond a la position de la source. Les champs a l'intérieur du volume

sont alors soumis a I'équation d’onde classique sans second membre.

Cependant, la résolution de I'équation d’'onde avec un second membre correspondant a une
source ponctuelle, permet grace a la théorie des distributions, d'obtenir un certain nombre de

résultats importants, dont notamment I'intégrale de Rayleigh.

Si la source de matiére ponctuelle en elle-méme, n'est pas un objet physigue couramment
rencontré dans la nature (la derniére en date est supposée étre apparue il y a 13,8 milliards
d’années), on peut néanmoins trouver du sens a cette modélisation en reprenant I'exemple d’'une
source extérieure au milieu, par exemple un piston. En effet, a la frontiere entre la source et le
milieu, le mouvement de la source vient localement ajouter de la matiére au milieu, puisque de la
matiere appartenant au piston traverse la frontiere vers le milieu, pour comprimer le milieu lui-
méme. A contrario, quand le piston se rétracte, la matiére du milieu de propagation franchit la
frontiere dans l'autre sens pour combler le vide laissé par le piston, ce qui correspond a une perte

de matiére locale a la frontiére.

Revenons a I'équation d’'onde avec second membre correspondant & une source ponctuelle. On

peut montrer en utilisant la théorie des distributions, que si la source est monochromatique de
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pulsation  alors le potentiel des vitesses solution de cette équation, a également une
dépendance temporelle monochromatique. Autrement dit, on peut montrer que :

wt

si s(t)=s,e'” alors V7, ¢(F,t)=H(F,,7,m)e'
Ou H estune fonction de transfert donnant I'amplitude du champ en fonction de la position de la

source et de sa fréquence.

Ce qui revient a écrire pour une source monochromatique :

si s(t)=s,e'” alors V7, ¢(F,t)=¢(F)e'

Dans ce cas le potentiel des vitesses est alors solution de I'’équation d’Helmholtz :

A7)+ L g(F)=| O SLT#TS
c Sy SLT=r,

L'équation d'Helmholtz est une équation différentielle avec second membre. La résolution de
I'équation nécessiterait donc en théorie de déterminer une solution particuliere en plus de la
solution homogéne. Cependant, le second membre est en réalité une distribution de Dirac. Il reste
possible de déterminer le champ de potentiel des vitesses rayonné par une telle source sans

utiliser la théorie des distributions. Pour cela, il convient de considérer le champ en dehors de la

source (on exclut 7, du domaine de I'équation) et d'utiliser un argument de conservation de la

N

matiére pour prendre en compte I'effet de la source. Pour la suite, on exclut donc la position de la

source du domaine de I'équation, ce qui revient a résoudre I'équation différentielle homogene.
On recherche le champ de potentiel des vitesses rayonné autour d’une source positionnée a
l'origine, soit ¥,=0 . En utilisant un argument de symétrie du champ rayonné par la source

ponctuelle on peut raisonnablement écrire que le potentiel des vitesses ne dépend que de sa
distance a la source. En utilisant le laplacien en coordonnées sphériques il vient que le potentiel

des vitesses obéit a I'équation suivante pour tout point en dehors de la source :

d’¢(r) 2do(r) o\
e += " +k’p(r)=0

ou k=2
c

A noter qu’ici r n’est plus un vecteur position comme précédemment mais bien la distance a
I'origine, donc a la source. Il s'agit d’'une équation différentielle linéaire d’ordre deux a coefficients
non constants. Les solutions de cette équation forment donc un espace vectoriel de dimension

ikr —ikr

. _— , e
deux. On peut facilement vérifier que les fonctions r-»>— et r-
r r

sont toutes les deux

solutions de cette équation et forment une famille libre. Les solutions de cette équation sont donc

de la forme :
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Ou A et B sontdes constantes.

Finalement, en rajoutant la dépendance temporelle il vient :

i(wt—kr) i(wt+kr)

o(r,t)=A% —+B

r

On remarque que dans le deuxiéme terme si la variable t augmente, la variable r doit
diminuer pour garder la phase constante. Autrement dit 'onde modélisée par ce terme converge
vers la source. A contrario, si dans le premier terme t augmente, alors la variable r doit aussi
augmenter pour conserver la phase. L'onde modélisée par ce terme est donc divergente. Dans un
milieu homogeéne infini, 'onde convergente n’est pas observée. On ne voit pas apparaitre d’onde
convergente a la surface d'un lac avant d’avoir lancé un caillou dans lI'eau. C'est le fameux
principe de causalité qui veut que la cause précéde l'effet et qui nous permet d’écrire ici que B

est nul.

On peut montrer en utilisant des arguments de conservation de la masse et en faisant tendre r

vers zéro que la constante A s’écrit :

A=—52
47mp,

Ou Q représente le débit de masse de la source (kg.s™).

In fine, pour une source ponctuelle située en zéro ayant un débit de masse monochromatique Q
le champ de potentiel des vitesses rayonné dans un milieu homogéne infini s’écrit :

_0 ei(mt—kr)
4mp, r

o(r,t)=

Si la source n’est pas située en zéro on se ramene au cas précédent en effectuant simplement une

translation pour ramener la source en zéro. Dans le cas général d'une source située en r, ona

N

donc :
i(wt—k|F =7,
__—Q €
r,t
¢(r.1) dmp, |F-T,
2.3.c Source plane monochromatique

Dans le cas ou la source de matiére serait un plan infini, par un raisonnement trés similaire a celui

utilisé pour la source ponctuelle, on obtient que le potentiel des vitesses s’écrit :
(I)(r, t):Aei(mtfkr)

Ou r représente ici la distance au plan source et A une constante qui dépend de la source. La

vitesse particulaire étant le gradient de cette expression il vient :
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i;(r,t) ——ikA ei((utfkr)a:
D’autre part, I'équation d’Euler permet de dire que :

99 _

poat—

Pa

A noter qu’ici p, correspond bien a la pression acoustique, puisqu’a distance infinie de la source

la dérivée partielle du potentiel des vitesses est nulle.

Ainsi, le champ de pression rayonné par une source plane infinie s’écrit :

i(ot—kr)

Po(r,t)=—iAp,0e

La pression et la vitesse particulaire varient donc en phase selon la relation suivante, qui n'est

toutefois valable que pour une onde plane :

p=poc]lV
Une source plane infinie n’a bien sdr pas de réalité physique, néanmoins la relation ci-dessus est
trés pratique parce gu'elle simplifie grandement les calculs. Dans le cas ou on se situe
suffisamment loin de la source ou si les dimensions du transducteur sont grandes devant la

longueur d’onde, I'approximation de I'onde plane n'est pas déraisonnable et cette relation est

utilisable.

2.3.d Vitesse de phase
Reprenons le raisonnement utilisé plus haut pour illustrer la notion d'onde convergente et
divergente. Positionnons-nous en un point situé a une distance r de la source et a untemps ¢
. Supposons que le temps augmente d'une quantité At , pour conserver une phase constante,
r doit varier d’'une distance c¢XAt . Autrement dit pour une onde monochromatique la
perturbation du milieu caractérisée par la valeur de la phase, se déplace a la vitesse c
Rappelons que cette vitesse a été introduite pour relier linéairement la pression et la masse

volumique et se trouve étre in fine la vitesse de propagation de la déformation.

Dans I'hypothése de I'acoustique linéaire les déformations du milieu suivent la loi de compression

isostatique :

Ap=—k.AV
-

0
Ou V, représente un volume dans un état déquilibre et AV la variation de ce volume

associée a la variation de pression AP qu'il subit. K estle module d’élasticité isostatique.

1 1
pfz‘nal pO

M est égale pour le volume avant et aprés la compression il vient :

En écrivant que AV:Vﬁnal—VOZM( ) tout en remarquant que la masse du volume
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AP=K. pfmpal Po
final
, - . _ _ _ Pa_ Pa
Dans le cas de I'acoustique, on ales relations : AP=p, , pPpa—Po=pP, €t pf}l ~D

In fine on trouve donc que : pazgpa et donc que C:\/DEO

On voit donc que la vitesse de phase dans un milieu dépend de son module d’élasticité isostatique
et de sa masse volumique. Plus le milieu est résistant a la compression, i.e. plus K est grand,
plus la vitesse de phase est élevée et plus la masse volumique est importante plus la vitesse est
faible. En tout état de cause, les tissus biologiques étant principalement constitués d'eau, leurs
vitesses de phase sont sensiblement équivalentes, avec une valeur moyenne autour de 1540 m.s™

(a comparer aux 1480 m.s™ de I'eau) (Tableau 3).

Tissu Vitesse moyenne (m.s™)

Foie 1580
Muscles 1580
Graisse 1450
Cerveau 1560
Tissus mous humains (moyenne) 1540
Sang 1580
Os cortical 4000
Eau (20°) 1480
Air (15°C) 340

Tableau 3. Vitesse de I’onde acoustique dans les tissus. Adapté de « Physical properties of tissue: a

comprehensive reference book. » par Duck, F. A., 1990, p.76-82, Academic Press [38]. Valeurs pour

I’eau et I’air : « CRC Handbook of Chemistry and Physics », par William M. Haynes, 2016, 97éme
édition, p. 2433 (14-48) et p. 2431 (14-46), CRC Press/Taylor and Francis [39].

2.3.e Focalisation
Gréace a la théorie des distributions il est possible, connaissant le champ rayonné par une source
ponctuelle, de déterminer le champ rayonné dans un milieu homogene infini par une source TII
contenue dans un plan. Le champ du potentiel des vitesses rayonné par une telle source dans un
tel milieu est alors donné par 'intégrale de Rayleigh :

- 8(]) ro P 2
()= ——d'r,
il

on 2m|ry—r|

On reconnait sous l'intégrale dans le facteur de droite le champ rayonné par une source ponctuelle
qui serait située en un point 1, de la source globale. Lamplitude et la phase associées a cette
source ponctuelle sont alors données par la dérivée normale du champ de potentiel des vitesses

en 1, .Le champ généré par la source globale peut alors étre vu comme la somme des champs
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rayonnés par chacune des sources ponctuelles infinitésimales situées a la surface de la source

globale.

Il est & noter que chacune de ces sources infinitésimales peut avoir une amplitude et une phase
différentes de celles des autres sources. Notamment, on peut faire varier localement les phases
pour que les contributions des sources infinitésimales au phénoméne ondulatoire arrivent en
phase en un point prédéfini de I'espace qu’on appelle point focal. On parle alors de focalisation de
'onde et en ce point I'énergie sera maximisée. On retrouve la tout I'intérét des phénomeénes
ondulatoires et en particulier des ultrasons, I'énergie de I'onde peut étre maximisée a distance de

la source.

En pratique, un transducteur plan constitué de suffisamment d’éléments pilotés indépendamment
peut focaliser son énergie en un point a la maniéere d’un transducteur sphérique. Il suffit d'appliquer
a chaque élément la bonne phase pour recréer un front d’onde sphérique convergeant vers le
point focal. De plus, du fait de I'indépendance des éléments, le point focal peut étre déplacé dans

I'espace sans déplacement du transducteur, on parle alors de focalisation dynamique.(Fig. 9).

EEEEEE

J
A\

(HHep)

Figure 9. Exemple de focalisation dynamique. Les éléments acoustiques en gris sont situés dans un
méme plan et générent chacun une onde avec une phase représentée par un cercle vert. A gauche,
en choisissant convenablement les phases, le front d’onde représenté en rouge peut étre rendu
sphérique ce qui aura pour effet de focaliser I’énergie en un point particulier (point rouge). A
droite, en changeant le jeu de phases appliqué aux sources, le point focal peut méme étre déplacé
sans devoir déplacer les sources.

En théorie la tache focale, i.e. la zone ou I'énergie est supérieure au maximum d'énergie sur deux,
a un diamétre a peu prés égal a la longueur d’'onde divisée par deux. Cependant cela est vrai si le
front d’'onde entoure complétement la source. Or, du fait des dimensions du transducteur, I'énergie

acoustique est répartie sur une calotte sphérique et non une sphére compléte.

Dans ce cas on peut montrer que les dimensions de la tache focale, en plus de la longueur d'onde
A dépendent également des dimensions du transducteur et de la distance de focalisation. En

'occurrence pour un transducteur sphérique ou un transducteur plan générant le méme front
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d'onde, de section D qui focalise a une distance d on a les relations suivantes pour les

dimensions L et | de latache focale :

L

t—>

& L/
D || ,\¢|

2
mh Lot L7 x(i)
D D

La tache focale a donc une forme allongée d’autant plus importante que le ratio d/D est grand.
La longueur d’'onde étant le rapport de la vitesse de phase sur la fréquence on retrouve bien que
les dimensions de la tache focale sont de I'ordre de quelgques millimétres pour une vitesse de

phase dans les tissus aux alentours de 1500 m.s™ et une fréquence de quelques MHz.

2.3.f Champ de pression généré par un piston
Reprenons l'intégrale de Rayleigh. Dans le cas d'une source qui serait un piston oscillant
perpendiculairement & son plan, par un argument de continuité des vitesses particulaires a la
surface du piston, il vient que la vitesse particulaire du milieu est normale au plan du piston, ce que

I'on peut écrire :

On adonc:
. -_0¢
v(ry)=grad ¢ =

Que I'on peut remplacer dans l'intégrale de Rayleigh. D’autre part en se rappelant qu'a partir de

I'équation d’Euler on obtient :

99 _

poat—

— DPa

Et que la source est monochromatique, on peut écrire que :

pulFt)=—po L [0(F) e J=—iw o (F)e

iot

ou q)(r) est donné par l'intégrale de Rayleigh. In fine, la pression en un point du milieu de

propagation est donnée par :
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En pratique on connait l'intensité acoustique de la source (valeur homogene a une puissance par
unité de surface) plutbt que sa vitesse particulaire. On verra en partie 2.3.i qu'’il est possible de

relier la vitesse particulaire a I'intensité acoustique.

Cette intégrale permet donc de calculer la pression acoustique générée par une source plane en
tout point du milieu de propagation. Elle offre notamment I'avantage d’accélérer considérablement
les calculs numériques par rapport a une méthode qui se baserait sur une résolution numérique

des équations différentielles de départ pour déterminer la pression.

2.3.9 Phénoméne d’atténuation
Selon le type de milieu de propagation, I'énergie acoustique associée a I'onde va subir une
atténuation plus ou moins importante au cours de la propagation de I'onde. Cette atténuation peut
étre due a une partie de I'énergie qui est réfléchie a la suite d’'une rupture d’impédance dans le
milieu, a des phénomeénes de diffusion acoustique ou encore a cause de I'absorption dans les

tissus.

Lorsque le phénomene d’absorption se produit, une partie de la puissance acoustique de I'onde va
étre directement cédée au milieu lors du passage de l'onde, du fait des frottements
viscoélastigues. Ce phénoméne d’absorption a pour conséguence une augmentation de la
température du milieu et une diminution de l'amplitude de I'onde au fur et & mesure de son

déplacement dans le milieu.

Dans le cas des traitements HIFU a moins qu'il y ait une barriére acoustique importante sur le
trajet des ultrasons, on fait I'hypothése que l'atténuation de l'onde est due uniqguement au
phénoméne d'absorption. Autrement dit, toute I'énergie perdue par I'onde au cours de sa
propagation va étre transmise sous forme d’énergie thermique aux tissus. On peut défendre cette
hypothése grace a 'idée que I'énergie associée aux phénomenes de diffusion acoustique sera de
toute fagcon a un moment ou a un autre absorbée par les tissus. Le phénoméne de diffusion
acoustique agit en pratique plus comme un phénoméne lissant le dép6t d’énergie (a la maniere
des phénomenes de diffusion thermique) que comme un phénoméne évacuant complétement du

milieu de propagation une partie de I'énergie acoustique.

Les phénoménes d’absorption peuvent étre modélisés en ajoutant un terme a I'équation d’Euler.

Dans ce cas, I'équation différentielle observée par la pression acoustique devient :

0

0 o’
Ap,+ 47]2A pa_iz }Za:
3p,cc Ot ¢ ot

Ou m estle coefficient de viscosité de cisaillement.
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Dans ce cas en reprenant |'étude faite dans la partie source ponctuelle avec cette nouvelle
équation différentielle on montre que le champ de potentiel des vitesses rayonné par une source
ponctuelle monochromatique dans un milieu visqueux s’écrit toujours de la méme facon, si ce n’est
que le coefficient k est complexe. En écrivant k=k'—io on trouve donc que le champ de
potentiel des vitesses rayonné par une source ponctuelle monochromatique dans un milieu
visqueux infini homogéne s’exprime sous la forme :

i(oe—k'|F=F))

_ —Q —alf-Fl€
t)=—=— =
o(r,t) anp © R

N

Par rapport a un milieu non visqueux, I'amplitude du champ est modulée par une exponentielle
réelle décroissante ( o est positif) fonction de la distance a la source qui s'interprete comme la
conséquence des pertes par frottements visqueux dans les tissus. Notons que dans le cas ou la

w
c

viscosité est relativement faible on a k'~ soit la valeur de k dans le cas d’un milieu sans

atténuation.

Le coefficient d'atténuation o est propre a chaque tissu selon ses propriétés viscoélastiques
(Tableau 4). Ce coefficient dépend non linéairement de la fréquence f et est en pratique
interpolé par une fonction puissance a partir de mesures faites sur des échantillons de tissus :

alfl=af’

Ou a et b sontles coefficients d'interpolation.

Tissus a (cm*.MHz"®) b
Cerveau 0,05 1,08
Foie 0,0459 1,139
Muscle 0,064 1

Tableau 4. Exemple de valeur pour les coefficients d’atténuation dans des tissus. Reproduit de
« Physical properties of tissue: a comprehensive reference book. » par Duck, F. A., 1990, p.103-
104, Academic Press [38].

L'intégrale de Rayleigh reste vraie avec un k complexe. Elle permet donc de calculer le champ
de pression dans des tissus biologiques dont on connaitrait a priori le coefficient d’atténuation.

2.3.h Puissance acoustique
Assez classiguement en multipliant les termes de I'équation d’Euler (obtenue a partir de la
seconde loi de Newton) par la vitesse particulaire on peut obtenir une équation qui laisse
apparaitre la variation temporelle d’'une quantité homogéne a une énergie égalée par une intégrale

de surface :

9 JJJ eav=—4f p,vas
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Ou e est la densité d’énergie. A partir de cette équation, on définit naturellement lintensité

acoustique instantanée par le vecteur :
Ii:pav
L'intensité acoustique instantanée s’exprime donc en Watt par meétre carré et représente

localement la puissance transportée par I'onde acoustique par unité de surface a chaque instant.

On définit lintensité acoustique comme la moyenne temporelle de lintensité acoustique

instantanée :

T

= 1 -

I=(1,==] p,.vdt
\ T»!:

i

Dans le cas spécifique d’une onde plane, on dispose de la relation :
p=poc]lV
Il vient alors :
- p 2
7 |— Pa
1= 2
Et pour une onde monochromatique, la moyenne d'un cosinus au carré valant 1/2, l'intensité

acoustique devient, en notant p, I'amplitude de la pression :

A2
1=(1)=-2"
s 2p,c

Ainsi connaissant le champ de pression acoustique (obtenu par un calcul de lintégrale de
Rayleigh) il est possible de connaitre l'intensité acoustique localement présente dans le milieu de
propagation si on se place suffisamment a distance de la source pour que I'hypothese de I'onde

plane soit réaliste.

2.3.i Puissance transmise au milieu
On se place dans I'approximation des ondes planes. Appliquons l'intégrale de I'énergie évoquée
précédemment a un pavé droit dont deux faces sont paralléles aux surfaces d'onde, de surface
S et espacées par la distance Ar . On obtient alors la relation suivante en calculant I'intégrale

de volume :
oe —
SAr—=-— vdS
I ¢ p.v

Le produit y4S est nul partout sauf pour les surfaces paralléles aux surfaces d’onde ou

vdS=||v||dS - En calculant lintégrale de surface et en utilisant la relation p,=p,c||v|| on

obtient :

2 2 2
de_—1 Po(r+Ar)—pi(r) il vient donc ge_-10p,

ot p,cC Ar ot p,c Or
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Dans le cas ou le champ de pression n'est pas atténué et s’écrit donc sous la forme :

pa:Pacos(oot—kr+q>) on montre simplement en calculant la dérivée qu’en n'importe quel point
de I'espace la variation d’énergie vaut :

de _Pik

dt p,c

sin(2wt+y(r))

Ou 1 estune valeur de phase ne dépendant que de la position spatiale.

Dans ce cas, I'énergie en un point varie autour de sa valeur d’équilibre et ne varie pas au cours du
temps en moyenne. L'énergie accumulée en un point est utilisée dans son intégralité pour déplacer
les particules voisines. A tout instant, la variation d’énergie est due au travail des forces, il n’y a

pas de transfert thermique avec le milieu.
Dans le cas ou le champ de pression est atténué et s'écrit donc sous la forme :

p.=P.e “"cos(mt—kr+¢) la variation d'énergie vaut aprés calcul de la dérivée :

2
ﬁe_zwcosz(mHlp'(r))

Pk _
C(Ij—f= p:ce 2sin(2ot+y(r))+ o e

On voit dans cette belle équation I'apparition explicite du premier principe de la thermodynamique,
puisqu’on reconnait dans le terme de gauche un terme quasiment identigue au cas de la
propagation sans frottement visqueux, correspondant au travail des forces et qui est nul en
moyenne, tandis que le terme de droite correspond a la quantité de chaleur générée par les
frottements visqueux et qui du fait du cosinus au carré, a une moyenne temporelle non nulle. En
calculant cette moyenne temporelle et en notant g la quantité de chaleur transmise au milieu par

les phénomenes de frottements visqueux, on obtient la relation :

2
_aPa —2ar
=—e

q
PoC

En notant p, I'amplitude de la pression on obtient :

A2
q= O Pqg
Po€
Soit en utilisant I'intensité acoustique :
g=2al

In fine, connaissant I'intensité acoustique rayonnée par une source et le coefficient d’atténuation, il
est possible de calculer localement la quantité de chaleur transmise aux tissus par la source

ultrasonore.
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2.3.j Equation de Pennes (Bio Heat Transfert Equation)
La quantité de chaleur localement transmise aux tissus biologiques connue, il ne reste plus qu'a
modéliser les phénomenes de diffusions thermiques pour avoir un modele physique complet de

I'élévation de température dans les tissus soumis a un champ ultrasonore.

L'équation de diffusion thermique classique s’obtient en effectuant le bilan d'énergie thermique
d'un volume quelconque et s’écrit localement sous la forme de I'équation de diffusion bien

connue :
e 2= 1 91

Ou c, est la capacité thermique massique (J.kg".K™") et k, la conductivité thermique (W.m™.K

1. Cette équation modélise la variation locale de température en prenant en compte les propriétés
thermiques du milieu. Elle met en évidence que la variation temporelle de la température dépend
de la température au voisinage du point : si le voisinage du point est plus chaud que le point, la
température du point va augmenter par diffusion de I'énergie thermique et inversement en cas de

voisinage plus froid.

Pour modeéliser un tissu biologique, un terme de conducto-convection est ajouté pour représenter

les échanges thermiques entre le tissu et le sang en circulation, dont on considére la température

T, constante et égale a 37°C.

Octg—];:?‘ktﬁT-bmscs(Ts_ T)

Avec o, le taux de perfusion sanguine (kg.m?.s*) et c, la capacité thermique massique du

p

sang. Ce terme représente localement I'énergie thermique évacuée des tissus par la circulation
sanguine. Il permet de modéliser la perfusion sanguine générée par les capillaires microscopiques.
Les échanges thermiques avec des vaisseaux plus grands doivent étre modélisés avec les
vaisseaux considérés comme des milieux thermostatés a part entiére. Les échanges thermiques

sont alors modélisés par les conditions aux limites du milieu.

L'apport local de I'énergie acoustique convertie en énergie thermique est modélisé par I'ajout du
terme g obtenu précédemment. On obtient, in fine, I'équation dite BHTE pour Bio Heat Transfert
Equation également appelée équation de Pennes [40].

oT
OCIE
Les différents paramétres thermiques présents dans cette équation sont déterminés directement

0 :v.kth+mscs(Ts—T)+q

par mesure dans des échantillons.
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2.3.k Dose thermique
Dans un tissu donné, le taux de destruction cellulaire obtenu par ablation thermique, dépend de la
température en elle-méme et du temps d’exposition du tissu a cette température. Ainsi, des profils
de température différents peuvent aboutir a un taux de destruction cellulaire identique. Pour
obtenir une ablation complete, plus la température est élevée, plus le temps d’exposition pourra
étre court. A l'inverse plus la température est faible, plus le temps d’exposition devra étre long. Il
est donc utile de disposer d'un indicateur permettant de donner le niveau de destruction cellulaire
attendu en un point quelconque des tissus, quel que soit le profil de température expérimenté en

ce point.

Sapareto et Dewey proposent un indicateur appelé dose thermique [41] qui donne en fonction de
I'historique de température expérimenté en un point, le temps qu'il aurait fallu en exposant ce point
a une température de 43°C, pour atteindre les mémes effets thermiques. Cet indicateur est donc

exprimé en temps équivalent a 43°C et est défini par la relation :

Avec t,, le temps équivalent a 43°C, R un coefficient valant 0,5 pour les températures
supérieures a 43°C, 0,25 pour des températures comprises entre 43°C et 37°C et 0 pour des

valeurs inférieures & 37°C et T(t) la température dans les tissus au temps ¢

Ainsi quel que soit I'historique de température expérimenté par un point, on pourra se référer a la
dose thermique équivalente a 43°C recue en ce point pour estimer le niveau de destruction
cellulaire. Par exemple, pour le foie on estime qu’une dose thermique de 240 minutes équivalentes

a 43°C est nécessaire pour attendre une ablation compléte des tissus [42]-[44].

2.4 Dispositifs extracorporels d’ablation thermique par ultrasons
La théorie et la pratigue montrent que les ultrasons ont la capacité de déposer de I'énergie et de
générer une ablation thermique dans les tissus biologiques. Lorsque les ultrasons sont focalisés,
les ablations peuvent étre produites a distance du transducteur. De nombreux dispositifs HIFU
adoptent donc une stratégie de traitement extracorporel, ol le transducteur est situé a I'extérieur
du corps du patient et le point focal est lui positionné dans les tissus. Le traitement s’effectue donc

sans incision, avec tous les avantages associés aux méthodes non-invasives.

Parmi les dispositifs HIFU extracorporels qui ont trouvé leur voie jusqu’a une utilisation en clinique,
on peut citer les dispositifs utilisés pour le traitement des cancers solides, notamment les cancers
du foie et les cancers osseux [45], ou encore les cancers du sein [46], [47] (Fig. 10a). S'il est vrai
gue l'ablation des tissus est particulierement indiquée pour le traitement des cancers solides, il
existe des pathologies non cancéreuses pour lesquelles les HIFU sont employés. On peut

notamment citer le traitement des tremblements essentiels [48]-[51] qui nécessite I'ablation de
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guelgues millimétres cubes de tissus cérébraux situés tres en profondeur et donc impossibles
d’acces par voie chirurgicale. Pour que les ultrasons atteignent cette zone du cerveau avec
suffisamment d’énergie malgré la barriere acoustique que constitue le crane, la surface du
transducteur est trés importante et les sources ultrasonores sont positionnées tout autour du créane
du patient (Fig. 10b). Les HIFU sont également utilisés pour le traitement de tumeurs non
cancéreuses mais particulierement douloureuses comme les fiboromes utérins [52]. Comme autre
exemple de traitement par ablation de tissus non cancéreux on peut citer le traitement du
glaucome [53] dans le cas ou il est d0 a un déséquilibre entre la production et I'évacuation de
'humeur vitrée, engendrant une augmentation de la pression intra-oculaire. Pour retrouver une
pression normale, une partie des cellules productrices de I'hnumeur vitrée sont détruites par HIFU

au moyen d’un petit dispositif positionné directement sur I'ceil (Fig. 10c).

a)

Figure 10. Exemple de systeme de traitement HIFU extracorporel commercialisé. a) Systeme JC
(Haifu Medical Technology, Chine), peut étre utilisé pour le traitement des tumeurs des reins, du
sein, du foie ou encore des os [47]. b) Systéme Exablate Neuro (Insightec, Israél) utilisé pour le
traitement des tremblements essentiels [51]. c) Dispositif EyeOp1 (Eye Tech Care, France) utilisé
pour le traitement du glaucome [53].

Il existe également des dispositifs HIFU endocavitaires, plus invasifs, mais qui ne nécessitent pas
non plus d’'incisions chirurgicales pour étre mis en ceuvre. Ces dispositifs utilisent un transducteur
qui doit étre positionné dans un conduit naturel, comme l'urétre ou le rectum, et sont surtout

employés pour le traitement du cancer de la prostate (Fig. 11) [54]-[56].
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Figure 11. Dispositif Ablatherm (Edap TMS, France) utilisé pour le traitement du cancer de la
prostate. Le transducteur est inséré par voie endorectale [57].

Ce panorama est non exhaustif et en pratique il existe de nombreux autres dispositifs HIFU
extracorporels ou endocavitaires plus ou moins avancés dans leur stade de développement et tous

ne sont pas parvenus au stade d’une utilisation en clinique.

2.5 Dispositifs montés sur cathéter
Dans certains cas, lorsque la zone ciblée est située en profondeur dans les tissus, leur
hétérogénéité peut altérer le trajet ultrasonore et réduire significativement la pression au point
focal. Les couches de tissus adipeux ont par exemple, une vitesse de propagation du son de
'ordre de 1450m/s, ce qui peut sur de longs trajets générer des aberrations de phase au point
focal. De plus, des barriéres acoustiques telles que les os ou les poches de gaz, de par leurs
impédances acoustiques tres différentes de celles des tissus biologiques mous, peuvent limiter la

zone de traitement accessible aux dispositifs HIFU extracorporaux.

Des dispositifs ultrasonores d’ablation thermique mini-invasifs basés sur des cathéters ont été
développés pour des approches endovasculaires ou interstitielles permettant ainsi de positionner
les transducteurs au plus proche de la zone a traiter [58], [59] (Fig. 12). Ces dispositifs compacts,
du fait des contraintes médicales sur le diamétre du cathéter, ne disposent en générale que de
guelques éléments acoustiques indépendants dans un méme plan, qui ne permettent pas une
focalisation dynamique performante. Le traitement d’'un volume complet est assuré en déplacant la
sonde autour de son axe d’'insertion. On ne parlera pas de dispositifs HIFU dans ce cas puisqu’ils
ne disposent pas de capacité de focalisation a proprement parlé. Certains auteurs proposent le
terme HICU pour High Intensity Contact Ultrasound pour se référer a ces dispositifs [60]. Parmi les
dispositifs HICU qui ont été évalués avec des essais in vivo, on peut citer des études relatant des
essais d’'ablation thermique dans le cerveau [61], dans le foie (Fig. 12d) [62] ou encore de la voie

biliaire [63]. A noter qu'il existe un dispositif monté sur cathéter et guidé par IRM qui a atteint le
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stade d'une utilisation en clinique pour I'ablation thermique de la prostate par voie transurétrale
[64], [65].

Certains auteurs [66], [67] proposent d'utiliser un des éléments acoustiques de thérapie comme
élément pour de I'imagerie A-mode (Fig. 12a et 12b). En tournant la sonde autour de son axe, il
est alors possible de reconstruire une image échographique in situ, dans le plan perpendiculaire a
'axe de la sonde, ce qui présente un intérét évident pour le guidage du traitement. Les sondes
ainsi obtenues sont appelées sondes bi-modales, puisqu’elles peuvent travailler aussi bien avec
des régimes sinusoidaux de haute amplitude correspondant a des séquences de thérapies,

gu’avec des signaux brefs de séquence d’'imagerie.

flexible

D3

b)=" Cooling Circ _ d)
Figure 12. Exemple de dispositifs interstitiels HICU. a) Sonde mono-élément bi-modale opérant a
11 MHz [67] b) Sonde bi-modale opérant entre 5 et 6MHZ avec 5 éléments indépendants [66] c)
Sonde opérant a 6MHz disposant de 56 éléments indépendants positionnés tout autour de la sonde

en 7 rangées de 8 éléments [68] d) Sonde mono-élément opérant a 5,3 MHz, testée in vivo dans du
foie de porc [62].

De rares études présentent des sondes bi-modales plus complexes avec un nombre important
d’éléments indépendants (= 32) situés dans un méme plan (Fig. 13), offrant ainsi de réelles
capacités de focalisation dynamique du champ [69]-[71]. Le nombre élevé d’éléments permet

également de disposer de capacités d'imagerie plus classiques, sans avoir besoin de déplacer la

sonde.

Figure 13. Sonde interstitielle bi-modale opérant a 3,5 ou 4,8 MHz disposant de 32 éléments
indépendants. Prototype testé in vivo sur des foies de lapins [69].

Les sondes bi-modales avec un nombre important d’éléments présentent plusieurs intéréts,
premiérement I'image est potentiellement de meilleure qualité que celle obtenue avec un seul

élément, les capacités de focalisation en émission et en réception étant retrouvées, deuxiemement
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I'image est directement obtenue dans le plan de thérapie, il n'est donc pas nécessaire de recaler la

position des images avec la position du point focal.

2.6 Guidage des thérapies ultrasonores
Les dispositifs de traitements HIFU ou HICU étant extracorporels ou mini-invasifs, I'imagerie est
donc un outil indispensable a leur mise en ceuvre. On retrouve pendant les procédures d’ablation
ultrasonore les quatre phases distinctes d'utilisation de I'imagerie présentées précédemment, a
savoir : planification du traitement, insertion/positionnement du transducteur, monitorage et

évaluation du traitement.

Lors des traitements HIFU, le champ ultrasonore étant focalisé en un point, la zone de nécrose de
coagulation est limitée elle aussi en une zone de quelgues millimétres cubes. Pour générer une
ablation thermique d’une taille suffisante pour englober une tumeur solide de plusieurs centimétres
cubes, il est nécessaire de juxtaposer les points focaux les uns a c6té des autres. Les images
obtenues lors de I'étape de planification du traitement, en plus d'étre utilisées pour déterminer le
volume a ablater, permettent de planifier la position des points focaux nécessaires a I'ablation

compléte de la zone ciblée.

Pour les dispositifs extracorporaux, méme s'’il n’y a pas d’insertion a proprement parlé du dispositif
dans les tissus, le positionnement du transducteur a l'extérieur du corps est primordial pour

s’assurer que le point focal est situé au bon endroit dans les tissus.

La phase de monitorage du traitement, pendant laquelle I'imagerie permet de s’assurer du bon
déroulement de I'ablation thermique, est primordiale dans le cas des traitements par ultrasons. En
effet, les performances théoriques des dispositifs obtenues par simulations numériques se basent
sur un modeéle simplifié et le niveau réel des lésions thermiques peut différer assez fortement de
celui obtenu in silico, que ce soit a cause de phénomenes de réflexion, des non-linéarités ou

encore des paramétres physiques des tissus mal connus.

Selon les dispositifs, difféerentes modalités d’'imagerie sont utilisées pour ces phases. En
'occurrence les deux modalités principalement rencontrées avec les traitements par ultrasons sont

I'IRM et I'échographie, chacune présentant des avantages et des inconvénients.

2.6.a Guidage par IRM
L'IRM permet d'obtenir des images en fonction de la dynamique de relaxation des spins des
protons qui varie selon la nature des tissus biologiques. Pour ce faire, un électroaimant génére un
trés fort champ magnétiqgue permanent (généralement 1,5 ou 3 Tesla en clinique) dans sa partie
centrale (appelée tunnel) la ou le patient est allongé. Dans ce tunnel, les spins sont alignés dans la
direction du champ magnétique. Un bref signal radiofréquence a la fréquence de précession de
Larmor des protons est généré pour désaligner les spins du champ magnétique. En revenant a

leur état d'équilibre, ils émettent a leur tour un signal électromagnétique capté par des antennes
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radio. En analysant ce signal dont les propriétés dépendent de la nature des tissus, il est possible

de reconstruire une image des tissus.

L'IRM a l'avantage de générer des volumes d’imagerie en trois dimensions qui peuvent étre utilisés
directement pour réaliser la planification du traitement. Mais la grande force de I'IRM est de
pouvoir fournir une thermomeétrie en temps réel et en 3D des tissus, ce qui permet de suivre

précisément I'évolution de I'ablation thermique au cours du traitement HIFU (Fig. 14).
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Figure 14. Exemple d’image obtenue par IRM pour le traitement HIFU guidé par IRM du fibrome
utérin. Sur la ligne du haut des séquences anatomiques classiques sont utilisées pour planifier le
traitement. Le transducteur est clairement visible en bas de I’image. Le point focal se situe au
croisement des lignes en pointillés. La ligne du bas montre le type d’image que I’on peut obtenir
avec des séquences IRM de thermométrie. L’élévation de température au point focal est clairement
visible et on retrouve la forme allongée caractéristique d’une lésion HIFU générée par un
transducteur sphérique [72].

La contrepartie de I'IRM réside dans le fait que son utilisation n’est pas simple. En effet, la forme
de tunnel de 'IRM peut poser probleme en cas de besoin d’'intervention sur le patient pendant la
procédure. De plus, le fort champ magnétique impose [utilisation de matériaux non
ferromagnétiques. Enfin, pour éviter les artefacts de susceptibilité magnétique lors de la
reconstruction des images, les matériaux avec une susceptibilité magnétique non nulle
(paramagnétique) doivent se trouver a distance du volume imagé. Cette limitation peut contraindre
assez fortement le design des dispositifs ultrasonores. Néanmoins, la principale limitation liée a
l'utilisation de I'RM reste son co(t et sa disponibilité limitée, eu égard au faible nombre de

machines disponibles, par rapport aux besoins déja importants par ailleurs.
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2.6.b Guidage par échographie
L'échographie est une méthode d’'imagerie basée sur les ultrasons. Au lieu de générer une onde
monochromatique, les transducteurs d'imagerie générent des impulsions trés courtes. A chaque
passage d'un milieu vers un autre ayant une impédance acoustique différente, une partie de
I'énergie acoustique de I'onde incidente va étre réémise dans I'autre direction sous la forme d’'une
onde réfléchie. Les transducteurs, grace a l'effet piézoélectrique direct, vont traduire cette onde
acoustique réfléchie en signal électrique qui sera utilisé pour reconstruire I'image a la maniére d'un

sonar en deux dimensions (Fig. 15).

Figure 15. Exemple d’images obtenues par échographie pour le traitement par HIFU guidé par

ultrason de la prostate. Sur I’image de gauche la planification du traitement avec la position des

différents points focaux est superposée a I’image d’échographie. Sur I’image droite une imagerie
de contraste est réalisée post traitement pour s’assurer de I’ablation compleéte des tissus visés [73].

Par rapport a I'lRM, I'échographie est une méthode d’'imagerie beaucoup plus simple & mettre
entre ceuvre, les appareils d’échographie étant mobiles, accessibles en grand nombre et peu
onéreux. L'échographie permet également de générer plusieurs dizaines d'images par seconde ce

qui est particulierement utile pour la phase de positionnement/insertion du transducteur.

En contrepartie, I'imagerie ultrasonore génere des images dans un seul plan ce qui nécessite de
déplacer la sonde d’'imagerie pour couvrir un volume. Le principal inconvénient de I'échographie
est I'absence actuelle de méthode d’imagerie ultrasonore capable de donner avec la méme

précision que I'lRM une information sur I'état en temps réel des dommages tissulaires.

En effet, le monitorage de l'ablation thermique par ultrasons se base principalement sur le
changement d’'échogénicité [47], [74]. Or la corrélation entre ce changement d’échogénicité et les
lésions par nécrose de coagulation est loin d’étre parfaite. Des méthodes alternatives sont
étudiées dans le but d’améliorer la précision du monitorage par ultrasons. On peut citer notamment

des méthodes se basant sur les variations dans I'énergie du signal rétro diffusé [75], des méthodes
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d’élastographie [76] et méme des méthodes de thermométrie se basant sur la dilatation des tissus
[77].

3 Conclusion

Les traitements par ablation thermique par voies percutanées du CHC ne permettent pas, du fait
de leur nature physique, d’obtenir une ablation conformationnelle de la tumeur solide. Cela peut
dans certains cas engendrer une ablation trop importante de tissus non tumoraux, ce qui est
d’autant plus préjudiciable que la majorité des patients atteints de CHC ont une fonction hépatique

altérée par une hépatopathie chronique sous-jacente.

Les ultrasons thérapeutiques ont démontré dans un certain nombre d’applications leur capacité a
fournir un traitement conformationnel. Les avancées technologiques récentes ont permis de
développer des sondes ultrasonores interstitielles avec de nombreux éléments acoustiques
indépendants, offrant a la fois des capacités de focalisation dynamique et d'imagerie. Le chapitre
suivant présentera des éléments de réflexion sur la conception du transducteur d’'une telle sonde,

dans le cadre du traitement conformationnel des tumeurs solides associées aux CHC.
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Chapitre 2 Considérations sur la
conception du transducteur d’une
sonde interstitielle ultrasonore pour le
traitement conformationnel d’une
tumeur solide

1 Contraintes associées a la conception de la sonde

1.1 Architecture générale de la sonde
Dans le chapitre précédent nous avons vu que les sondes ultrasonores interstitielles sont
constituées d'un cathéter sur lequel est monté un transducteur qui peut prendre plusieurs formes,
e.g. transducteur mono-élément, cylindrique, multi-facettes etc. Chaque design est pensé selon la

stratégie de traitement envisagée et comporte des avantages et des inconvénients.

L'objectif principal recherché dans les travaux présentés dans ce document est d’obtenir un
traitement conformationnel de la tumeur, pour pallier au manque de précision des méthodes
actuelles de traitement par voie interstitielle du CHC. Pour atteindre cet objectif, les capacités de
focalisation de I'énergie ultrasonore par la sonde sont primordiales, ce qui implique que le
transducteur dispose d’'un nombre important d’éléments indépendants dans un méme plan. Une
architecture qui permet une telle disposition des éléments acoustiques dans un espace réduit est

une architecture ou le transducteur est une barrette linéaire disposée a I'extrémité de la sonde
(Fig. 1).

Architecture générale de la sonde : Parameétres du transducteur linéaire :

Connectique Largeur
, , f‘M
(vers générateur)

} Longueur d'un élément

/_\ > Nombre d'éléments

: Frequence celntlrale
(épaisseur d'un élément)

Cathéter
Cylindrique

Transducteur linéaire

Figure 1. La sonde interstitielle est constituée d’un cathéter cylindrique a I’extrémité duquel le
transducteur prend la forme d’une barrette linéaire comprenant de nombreux éléments acoustiques
indépendants.
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La stratégie générale de traitement associée a ce design consiste a insérer la sonde dans la
tumeur, ou a proximité et de focaliser I'énergie en différents points focaux contigus, pour traiter tout
le volume cible (tumeur + marges). Le déplacement des points focaux peut se faire soit par un
déplacement mécanique de la sonde i.e. par translation ou par rotation autour de son axe
d’insertion, soit en utilisant les capacités de focalisation dynamique de la barrette linéaire (Fig. 2).

Sonde interstitielle

Point focal

Volume cible a traiter

Figue 2. Une fois la sonde insérée dans la tumeur, le traitement conformationnel est obtenu en
déplagant le point focal de telle sorte qu’il balaye tout le volume cible. Le déplacement du point
focal est assuré soit en déplagant mécaniquement la sonde, soit par focalisation dynamique du
champ dans le plan de focalisation de la barrette.
Pour la suite de ces travaux, on définit un repére associé a la barrette linéaire. Le centre du repere
O est situé au centre de la barrette. L'axe Ox est confondu avec I'axe du cathéter et I'axe

Oz est perpendiculaire au plan défini par la surface de la barrette linéaire (Fig. 3).

Z

A

cathéter @) y

barrette Iinéaire/ X

Figure 3. Repére associé au transducteur.

1.2 Contraintes générales sur les paramétres du transducteur linéaire
La barrette linéaire en elle-méme est définie en premier lieu par des parameétres principalement
géométriques qu’il convient dans ce processus de conception de définir. Ces parametres,

représentés dans la figure 1, sont les suivants :
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* Largeur de la barrette linéaire

* Nombre d'éléments acoustiques indépendant

* Longueur d’'un élément acoustique

* Fréquence centrale
Chacun de ces parameétres est contraint par un certain nombre d’aspects qui peuvent étre d’ordre
physique, médical ou technologique. Pour chaque paramétre on reléve les contraintes suivantes :

Largueur : la largeur du transducteur est trés liée au diamétre de la sonde. Si le diamétre de la

sonde est trop important, elle ne peut plus étre insérée par voie interstitielle dans les tissus.

A contrario si la largeur est trop faible devant la longueur d’onde, des phénoménes de diffraction
peuvent intervenir dans le plan yOz normal a I'axe de la sonde et ainsi limiter la focalisation

efficace de I'énergie au point focal.

D’autre part, plus la surface du transducteur est réduite, plus l'intensité acoustique a la surface du
transducteur doit augmenter pour conserver une puissance égale. Or une intensité acoustique trop

élevée entraine des problémes de surchauffe du transducteur potentiellement destructeurs.

Une limite importante provient également de la capacité des fabricants a réaliser en pratique une

barrette linaire miniaturisée intégrable dans le volume réduit de la téte de sonde.

by

Longueur d'un élément: Si I'élément est trop long par rapport a la longueur d'onde, des

phénomeénes de lobes de réseau apparaissent, ce qui a pour conséquence d’envoyer une partie

de I'énergie délivrée par le transducteur dans des directions éloignées du point focal.

Pour les contraintes sur la longueur minimum des éléments, on retrouve globalement les mémes
limites que pour la largeur, & savoir que si la longueur de I'élément est trop faible, I'intensité
acoustique sera plus importante, avec les problémes d'échauffement associés. Egalement, en
pratique, la réalisation d’'un transducteur de puissance avec des éléments de faibles dimensions

n'est pas aisée.

De plus un élément acoustique n’est pas un piston parfait, les bords du transducteur délivrent
moins d’énergie que le centre, donc plus la dimension d'un transducteur est faible, plus le

rendement est faible, ce qui amplifie d’autant la problématique de surchauffe.

Nombre d’éléments acoustiques : plus le nombre d'éléments acoustiques indépendants est
important plus le nombre de connections électriques est important, or le nombre de connections

est limité par la place disponible dans la sonde. Il est notamment limité par le diamétre du cathéter.

A contrario si le nombre délément indépendant est trop faible la capacité de focalisation

dynamique n’est pas assureée.
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D’autre part la longueur d’'un élément étant limitée en fonction de la longueur d’onde pour assurer
une focalisation efficace, un nombre élevé d’éléments permet d’augmenter la surface du
transducteur, ce qui permet de diminuer l'intensité surfacique et également de traiter a des
distances plus élevées de I'axe de sonde puisque la capacité de focalisation dépend notamment

du ratio de la longueur du transducteur sur la distance focale (cf 1 2.3.e).

La fréquence centrale : C'est un paramétre qui est particulierement important puisque la fréquence

définie la longueur d’'onde et pilote donc un certain nombre des contraintes précédentes.

D’autre part I'atténuation dans les tissus dépend de la fréquence. Une fréquence élevée entrainera
une absorption élevée et donc un dépbt d’énergie dans une zone proche du transducteur. Des
fréquences plus basses permettront & I'onde de se propager plus loin. Selon la profondeur
maximale a laquelle la sonde doit pouvoir déposer de I'énergie, la valeur de la fréquence peut

varier fortement.

Une autre contrainte sur la fréquence provient du fait qu’elle dépend de I'épaisseur du
transducteur. En I'occurrence on a la relation :

C

e=2—f

Avec e [I'épaisseur du transducteur, c¢ la célérité de 'onde de compression dans la céramique

constituant le transducteur et f la fréquence centrale de fonctionnement du transducteur.

Donc plus la fréquence est basse, plus le transducteur est volumineux, or les dimensions du

transducteur sont contraintes par le diamétre de la sonde.

Par exemple pour une céramique avec une vitesse d’'onde de compression de 4400m.s™ et pour
une fréquence de 1 MHz, le transducteur doit faire 2,2 mm d’épaisseur. Ce qui contraint d'autant la

dimension du cathéter.

1.3 Contrainte sur la longueur des éléments du fait des lobes de
réseau

Le phénomene des lobes de réseau apparait lorsque plusieurs sources adoptant un jeu de phase
permettant la focalisation du champ en un point, sont trop éloignées ou trop grandes devant la
longueur d’onde. Il se produit alors des phénoménes d’interférences constructives dans des zones

éloignées de la zone focale.

Mathématiquement une facon simple d’appréhender ce phénomeéne est de considérer un réseau
de sources acoustiques ponctuelles disposées sur une ligne et espacées chacune d’'une distance

d . Pour simplifier les calculs, on suppose un nombre impair de sources N , telles que
I'élément central est centré sur le repére (Fig. 4). La nature des conclusions n’est pas modifiée si

N est pair.
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Figure 4. Schéma du réseau de sources ponctuelles séparées par une distance d

Déterminons le champ rayonné par ce réseau de sources ponctuelles en utilisant I'intégrale de

Rayleigh. Les sources étant ponctuelles, leur représentation spatiale est donnée par une

distribution de Dirac. L'intégrale de Rayleigh s’écrit donc sous la forme d’une somme discrete, on

obtient :

p(F’t): i0w (N=1)12 ei(wt—k|fﬁ;—j|+¢n)
21— {(Nin Indir,—F|

Avec Q le taux d'injection de masse des sources ponctuelles, en kg.s*, ® la pulsation en s™ et

¢, la phase de chaque source. En faisant 'hypothese d’une focalisation lointaine, on peut faire
'approximation que la différence de phase entre deux éléments consécutifs reste globalement
identique, ce qui nous permet d'écrire ¢,~nA¢ . En réécrivant cette équation avec les

coordonnées polaires, on peut approximer la valeur du champ de pression a une distance r

suffisamment grande, par I'équation suivante :

. (N .
—(kdsin6—A
0w ei(mtkr)sm( > ( sin q)))

2xr

p(r,0,t)~

sin(%(kdsin@—Ad)))

On s'intéresse au facteur de droite et en particulier a son dénominateur. Lorsque celui-ci s'annule,
le numérateur s’'annule également et le rapport des deux sinus tend vers N . Selon le jeu de
phase utilisé et 'espacement inter-source, il peut exister plusieurs valeurs de 0 pour lesquelles

le sinus au dénominateur s’annule. En I'occurrence on a I'équivalence :

sin(Z(kdsin0—A¢))=0 o %(kdsinB—A(p):mn, mez

N | =

Lorsque m vaut zéro, le dénominateur s'annule pour une valeur de 6 correspondant a la
direction de focalisation attendue par le choix du jeu de phases. S'il existe une valeur de m
différente de zéro qui annule le dénominateur alors il existera un lobe de réseau. Mettons

I'équivalence précédente sous la forme :

48



sin(%(kdsin@—Ad))):O o sinGZ% m+%

, me”Z

La fonction arc sinus étant définie sur l'intervalle [—1,1] , la condition suivante doit étre vérifiée

pour s'assurer de I'absence de lobe de réseau :

m+ﬂ

>1, VmeZ
27

A
d

Pour une focalisation dans une direction donnée 1) la différence de phase entre chaque élément
vaut Ap=kdsiny . La condition sur la distance d entre deux sources consécutives pour

s'assurer de I'absence de lobe de réseau s’écrit alors :

1 . 1 .
A — A
d<1+simp si Y>0 et d<1—sin1p si <0

Bien que les éléments d’'une barrette linéaire ne puissent pas étre considérés comme des sources
ponctuelles et bien que la focalisation se fasse a des distances raisonnables de la barrette, les
phénomenes de lobes de réseau sont bien observés avec des barrettes linéaires dont la longueur
des éléments est trop grande devant la longueur d’onde. La distance d représente dans ce cas
la longueur d’'un élément, ou ce qui revient au méme puisqu’ils sont contigus, a la distance entre

les centres de deux éléments consécutifs.

On considére dans un premier temps que la relation précédente reste vérifiée dans le cas d’'une
barrette linaire. Notamment dans le cas d'une focalisation sur 'axe Oz ,le siny estnul etla

condition pour I'absence de lobe de réseau devient simplement d<A

Des éléments acoustiques trop grands par rapport a la longueur d’'onde, peuvent donc impacter
fortement la qualité de la focalisation. Les travaux de Makin et al. (2005) [70], présentent une
sonde dont les éléments du transducteur linéaire ont une longueur supérieure a trois fois la
longueur d’'onde. La simulation numérique et I'observation du champ de pression généré par ce
transducteur montrent que I'énergie répartie dans les lobes de réseau n’est pas négligeable (Fig.
5).
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Figure 5. Images reproduites a partir de « Miniaturized ultrasound arrays for interstitial ablation
and imaging » par Makin et al., 2005, Ultrasound in Medicine and Biology, 31(11), p.1544 [70]. A
gauche, le champ de pression simulé avec les 32 éléments focalisés électroniquement a une distance
de 60 mm du transducteur. A droite, le champ de pression visualisé par strioscopie dans la méme
configuration de focalisation. En plus de la tache focale les lobes de réseau sont bien visibles.

Dans l'optique d’'un traitement conformationnel, la présence de lobes de réseau trop importants
n'est pas souhaitable. En remplacant dans la condition précédente la longueur d’onde par le
rapport de la vitesse de I'onde de compression sur la fréquence, on obtient comme condition sur la

longueur des éléments acoustiques pour éviter les lobes de réseau :

avec Y>0

<<
f(1+siny)
Le choix de la longueur des éléments dépend donc de la fréquence du transducteur et de I'angle

de focalisation maximal a laquelle la sonde fonctionnera.

1.4 Définition de la profondeur maximale de traitement
Le choix d'une profondeur de traitement est primordial dans le processus de conception de la

sonde, puisque ce parametre pilote fortement la fréquence du transducteur.

Le choix de cette profondeur se fait au regard des dispositifs interstitiels existant et de leurs
performances, pour proposer une sonde ultrasonore comparable en termes de capacité de rayon

de traitement.

Pour les dispositifs de traitement interstitiels actuels, le diameétre maximal des tumeurs traitables
est de l'ordre de 5 centimétres. Pour les protocoles de RFA, les meilleurs résultats sont obtenus
pour des tumeurs de diametre inférieur a 3 cm [78]. Si on considere une marge de traitement de 1
cm autour de la tumeur [79], cela signifie qu'il faut pourvoir déposer de I'énergie a une profondeur

de 2,5 cm par rapport a I'axe de sonde pour pourvoir traiter des tumeurs de 3 cm de diamétre.
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Dans l'optique de conserver des résultats équivalents en terme de rayon de traitement par rapport
aux sondes radio fréquence, on propose de fixer la profondeur de traitement maximale a 3cm.
Cette profondeur de traitement permet ainsi en théorie de traiter une tumeur de 4 cm de diametre

avec une marge de tissus sains de 1 cm.

1.5 Contrainte associée a la dissémination des cellules cancéreuses
De facon générale, pour éviter la dissémination des cellules cancéreuses, les déplacements de la
sonde une fois qu’elle est insérée dans la tumeur doivent étre limités. Une fagon de faire consiste
a utiliser la focalisation dynamique pour déplacer les taches focales suivant la direction de I'axe
d’insertion, ce qui réduit d’autant le nombre de déplacements physiques de la sonde par

translation (Fig. 6).

o

translation de la sonde le long de axe d'insertion

A A M

focalisation dynamique du champ

-—

Figure 6. Sur la ligne du haut les points focaux sont déplacés le long de I’axe d’insertion en
déplagant mécaniquement la sonde le long de cet axe. Sur la ligne du bas le méme jeu de points
focaux est obtenu en utilisant les capacités de focalisation dynamique de la barrette linéaire, la

sonde restant immobile.
Néanmoins pour conserver des performances convenables I'angle de focalisation ne doit pas étre

trop élevé. On propose de limiter 'angle 1 de telle sorte qu’a la distance maximum de traitement

r , le point focal ne dépasse pas I'extrémité de la barrette de longueur [ (Fig. 7).
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Figure 7. Schéma de la focalisation dynamique désaxée avec I’angle p maximal que I’on
s’autorise pour conserver des performances acceptables.

Cette limite s’exprime alors :

N | ~

rsiny <

2 Eléments de réponse aux problématiques de conception

2.1 Détermination de la largeur et du nombre d’éléments
indépendants

La largueur du transducteur est un parameétre fortement contraint, a la fois par les exigences
médicales et par les capacités des constructeurs a fabriquer des transducteurs de puissance
miniaturiseés.

Plus le diamétre de la sonde est important, plus le risque de complications lors de I'insertion dans
les tissus est important. Comme valeur de référence, on peut noter que les sondes RFA utilisées
en clinigue ont des diamétres compris entre 17 et 14 G soit entre 1,5 et 2,1 mm [80]. On propose
de chercher dans un premier temps la largeur la plus faible possible atteignable au regard des
capacités techniques de réalisation d’'un transducteur miniature. On s’assurera dans un second
temps, une fois la fréquence déterminée, que les phénoménes de diffraction sont acceptables a

cette largeur.

Techniquement la capacité de miniaturisation des transducteurs de puissance est propre au savoir-
faire de chaque constructeur a concevoir de tels dispositifs. Il est donc nécessaire de s’intéresser
aux caractéristiques des prototypes précédemment construits. Les trois prototypes de cathéter
montés avec une barrette linéaire, capable d’ablation thermique, présentés dans les études dont

nous avons connaissance [69]—[71], présentent les caractéristiques suivantes (Tableau 1) :
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Etude Diamétre |Fréguence |Nombre Largeur de [Longueur |Longueur |Intensité
cathéter centrale en|d’éléments | la barrette |totale de la |d’'un acoustique
(mm) mode (mm) barrette élément maximale
HIFU (mm) (mm / (W/cm?)
(MHZz) fraction de
la longueur
d’'onde)
Makin et 1,53/
al.2005 3,3 3.1 32 2,3 49 3.08 M >80
Mast et al. 0,625/
2011 3,1 4,8 32 2,3 20 1.95 A > 110
Kwiecinski 0,2/
et al. 2015 3 55 64 2 13 0,7 A 14,4

Tableau 1. Caractéristiques des sondes interstitielles avec barrette linéaire ayant fait [’objet d’une
publication.

Comme pour la largeur, le nombre d’'éléments indépendants intégrables dans un volume donné est
dépendant du savoir-faire technique des constructeurs. Il n'y a en pratique aucune raison de limiter
le nombre d'éléments indépendants, autrement que du fait des contraintes techniques
d’intégration.

In fine, la largeur doit étre la plus faible possible et le nombre d’éléments le plus important possible
au regard des capacités techniques de réalisation d'un transducteur de puissance miniaturisé.
L'étude de Kwiecinski et al. (2015) [71] propose les meilleurs caractéristiques avec une barrette de
2 mm de largueur et 64 éléments indépendants. On se propose donc de fixer dans cette étude sur
la conception du transducteur d’'une sonde interstitielle, la largeur de la barrette a 2mm et le

nombre d’éléments indépendant & 64, cette configuration étant techniqguement réalisable.

2.2 Calcul de la fréquence optimale de dépét d’énergie dans
I’hypothése d’une onde plane

La fréquence est un parameétre fondamental puisqu’elle pilote a la fois les phénomenes de
diffraction dans le plan yOz |, les phénoménes de lobes de réseau et le niveau d’atténuation de
I'énergie acoustique dans les tissus. C'est en fonction de ce dernier point que I'on cherche a
optimiser la fréquence. En effet, connaissant la profondeur de traitement, on cherche la fréquence

qui optimise le dépdt d’énergie dans les tissus a cette profondeur.

En pratique lors du traitement complet du volume tumoral, la distance focale est amenée a varier
entre le rayon maximal et une distance minimale de quelques millimétres. Du fait de I'atténuation
de I'énergie acoustique sur le trajet de I'onde, le temps d’exposition aux HIFU - appelé aussi temps
de tir - pour atteindre la dose thermique ciblée est d’autant plus long que la distance focale est
importante. On propose donc d'optimiser la fréquence pour la distance la plus importante a

laquelle la sonde sera amenée a travailler, puisque c’est a cette distance que le temps d’exposition
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sera le plus long. On choisit donc comme distance pour laquelle la fréquence doit étre optimisée,

la profondeur de traitement maximale que I'on s’est fixée, soit 3 cm.

Une premiere approche pour déterminer la fréquence optimale de dépbt d’énergie est de
considérer une onde plane et de rechercher par un calcul analytique la fréquence qui optimise la

guantité de chaleur localement transférée aux tissus.

Reprenons l'expression de g dans le cas d'une onde plane se propageant dans un tissus
atténuant (cf 1 2.3.i) :

2
q_apa 672(”
PoC

Supposons que le coefficient d’atténuation dépende de la fréquence selon la formule présentée

dans le chapitre précédent (cf12.3.g) a=af’ , on obtient alors la relation :

b 2
_af Pa —2afbr
=——e
PoC€
A une distance r donnée, le dépbt de chaleur en fonction de la fréquence connait un maximum
global. En effet si la fréquence est trop faible I'énergie ne sera pas atténuée par les tissus, a
contrario si la fréquence est trop élevée, I'énergie sera atténuée avant d’avoir parcouru la distance
r . Cette interprétation se retrouve dans le calcul des limites de g lorsque f tend vers O et

vers +oo puisqu’elles valent toutes les deux 0.

La recherche du maximum global de la quantité de chaleur en fonction de la fréquence ce traduit
mathématiquement par la recherche de la fréquence qui annule la dérivée partielle de g par
rapporta f .Apres calculs on obtient :

1
a_q:()@f: ZZr ’

of

La fréquence qui maximise le dépbt d’énergie a une distance r du transducteur dépend donc

uniguement de cette distance et des coefficients d’atténuation du tissu. On remarque que plus r
est grand plus la fréquence est faible et vice versa, on retrouve donc le fait que les fréquences
associées aux dispositifs HIFU extracorporel sont plus faibles que celles employées pour des
dispositifs HICU.

Pour les valeurs d’'atténuation dans le foie données dans le tableau 4 du chapitre 1 ( a = 0,0459
cm™.MHz®, b =1,139), la fréquence optimale en fonction de la distance r est donnée dans le

tableau suivant (Tableau 2) :
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r(mm) 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55

Fréquence
(Mhz)

8,1 5,7 4,4 3,6 3,1 2,7 2,4 2,2 2,0 1,8

Tableau 2. Fréquences optimales de dépot d’énergie associée a une onde plane selon la distance de
traitement envisagé r et les parametres d’atténuation du milieu.

2.3 Calcul de la fréquence optimale de dépét d’énergie dans le cas
d’un champ focalisé par une barrette linéaire

Le calcul précédent considére un champ d’onde plane et donne dans ce cas comme fréquence
optimale de dépébt d’énergie a 3 cm la valeur de 3,1MHz. En reprenant le schéma de la barrette
linéaire (Fig. 8) on voit que la distance entre le point focal et les éléments n’est pas constante. Si
on appelle r la distance entre le point focal et 'axe Ox , tous les éléments sauf I'élément

central s'il y en a un, se trouvent a une distance du point focal supérieure & r

y4
_ ya plan x0Oz
point focal "
>r
r
>y — [T T T T T T I T T T 11 X

Pal
barrette / O Y 02 @) 12
X

Figure 8. La distance entre chaque élément acoustique et le point focal est différente.

La distance entre chaque élément et le point focal étant différente, la fréquence optimale de dépét
d’énergie au point focal est elle aussi différente pour chaque élément. Il pourrait étre tentant en

premier lieu d’affecter a chaque source une fréquence différente.

2.3.a Cohérence fréquentielle des sources
On a vu que la pression acoustique était contrainte par I'équation d’onde en fonction des sources
acoustiques présentes dans le milieu de propagation (cf 1.2.3.b). L'opérateur différentiel associé a

cette équation est I'opérateur d’alembertien noté [ , c’est un opérateur linéaire et son opérateur
inverse [0 lorsqu'il existe est donc également linéaire.

Prenons le cas d'un champ de pression généré par plusieurs sources monochromatiques a des

fréquences différentes, on a alors la relation :
> >\ iw,t
Op(F,0)=2s,(F)e
n

En appliquant I'opérateur inverse et du fait de sa linéarité on obtient :
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p(F0=2 D‘l(sn<f>efw~‘)=§ pa(7,¢)

ou p, estle champ rayonné par chaque source monochromatique de pulsation w,

Le champ total est donc la somme des champs rayonnés par chaque source monochromatique, ce

gu’on peut mettre sous la forme (1.2.3.b) :
p(F.0)=2 H,(F,0,)e"

ou H, estune fonction indépendante du temps, propre a chaque source.

Supposons que I'on construise pour chaque source une fonction H, tel qua t=0 le champ

total soit focalisé. Pour t#0 , pour chaque source, du fait des fréquences différentes, la fonction

H, sera modulée par une exponentielle complexe e'™' différente, ce qui empéche la

reconstruction du champ focalisé. Autrement dis, pour pouvoir conserver les capacités de

focalisation de la sonde, il est nécessaire que les sources aient toutes la méme fréquence.

2.3.b Méthode analytique a partir de I’intégrale de Rayleigh
Pour un point focal situé a une distance r de la barrette, puisque la plupart des éléments sont &
une distance supérieure a r du point focal, on s'attend a ce que la fréquence optimale de dépét
d’énergie au point focal pour I'ensemble de la barrette ait une valeur plus faible que celle

déterminée par I'expression obtenue précédemment dans le cas d’une onde plane.

On propose dans la suite de ce paragraphe de rechercher une méthode analytigue pour
déterminer la fréquence optimale de dépdt d’énergie dans le cas d'une focalisation dynamique

dans 'axe Oz par une barrette linéaire.

Assez naturellement, on cherche a appliquer le calcul de la dérivée partielle de la quantité de
chaleur par rapport a la fréquence, en utilisant au préalable I'intégrale de Rayleigh pour déterminer
le champ de pression généré par la barrette linéaire. Dans le cas d'une barrette linéaire dont une
dimension est trés supérieure a l'autre, on peut écrire l'intégrale de Rayleigh sous la forme d’'une
intégrale simple suivant la plus grande dimension. La pression en un point 7 appartenant au plan
xOz est alors déterminée par I'expression :
12 ik |x if,— 7|

-.’t — L imtJ‘ — 7afh|xﬁ;7ﬂ37_>#d
p,(F,t)=—iwp,Le 71/2v(xux)e 2 x| X

Avec L la largeur du transducteur. Supposons que I'on se place dans le cas d'une focalisation

suivant 'axe Oz a une distance r de la sonde, soit exactement la configuration de la figure 8.

. — o 2 2 , . . . .
On a alors la relation |xux—r|=\/r +x~ . D’autre part, tout le jeu de la focalisation dynamique

consiste a choisir les phases des sources pour que I'onde émise par chacune delle arrive en
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phase au point de focalisation. Cela revient & dire que pour tout x la phase de v(xii,) est
choisi pour que arg(v(xi,)e"** )=¢ avec $=C*® on a donc Vx, v(xi )e" " =y e

Le champ de pression au point r=ru, sécritalors :

12 b [T
_l('OpOLVO i(wt+d) e af Vi
po(r,t)=—— e [ S —dx
ge S NPT+ x
Soit en notation réelle :
1/2 _gb 27
(DpoLVO ) eafxr+x
pa(r,t)=2751n(u)t+q)) f —=—dx
s S Nrt+x

En reprenant I'expression de la quantité de chaleur en fonction de la pression (cf 1.2.3.i) on

obtient :
(U‘)poLVo>2 b " 7af”\r+x i
q(r)J=——"—5—a 7dx
4p,cm —12 \/r +x°
15 2
Puisque I'on a les relations I={I,.>=2p“ et p,=p,cl|lv|| (cf1.2.3.h), Iintensité acoustique & la
' c
0
VaPoC
surface du transducteur, noté I, estdonnée par la relation : Itr:% ce qui donne :
12 _app e 2
L2 b+2 e af v
q(r)=1,=af"™"| | =——dx
c “12 Nri+x

Calculons maintenant la dérivée partielle de g parrapporta f , on obtient:

aq_ L b+1 b
of =I, = af’'1,((b+2)I,-2abf’I,)

Avec :

112

—af* it +x° 112 —s
e _ fb J“ 2 2
L= [ € g e 1= [ e gy
2 2
=12 r+x =172

et donc :

99 _ 0> (b+2)T,~2abf"1,=0

of

La résolution de cette équation d’inconnue f n’est a premiére vue pas particulierement triviale
puisqu’elle fait notamment intervenir la fréquence dans des intégrales qui ne peuvent pas étre

calculées avec des primitives composées de fonctions analytiques usuelles. On peut néanmoins
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mettre cette équation sous une forme proche du cas de l'onde plane en remarquant que

2
2 2 X
Jr+x:r 1+|=| ,onaalors:
\! r

1
2ar

b+2
b

1 1
b b

(b+2)I,—2abf’1,=0 & f=

2

dx

1/2

o
J,. efafr\“‘1+(r

=12

On se retrouve avec une équation ou la fréquence est égale a I'expression de la fréquence
optimale obtenue dans le cas de I'onde plane, multipliée par un facteur dépendant de b et par un
autre facteur constitué par la fraction de deux intégrales, elles aussi fonction de la fréquence.

D’autre part on remarque que I'on a une équation de la forme f=g(f) . Sila fonction g est

contractante alors on pourra appliquer le théoréme du point fixe pour rechercher la valeur de f .

La méthode consiste & définir la suite (u,) telle que u,,,=g(u,) et u, prend une valeur de
f quelconque au voisinage du point fixe. Le théoréme du point fixe nous assure que si g est

contractante alors la suite (Un) converge vers le point fixe, c’est a dire la valeur de f qui vérifie

f=g(f) ,donc verslavaleurde f qui maxime le dépot d’énergie au point focal situé sur l'axe

Oz aunedistance r de la barrette linéaire.

99
of

1
Montrons sans plus attendre qu’au voisinage des fréquences fw(zL b la propriété <1
ar

est verifiée.
Calculons la dérivée partielle de g par rapport a f . On propose de simplifier Iégérement les

calculs en considérant que b=1 ce qui est globalement vérifié pour les tissus biologiques. On

montre alors qu’on peut mettre cette dérivée sous la forme :

99_=3(,_Ji)2
fo2y ()

112 5 _afr“c‘“i? 12 —aff\g“‘l’ff 1/2 _afr‘s"“iz
avec:]lzf\/1+$e U dx J2:fe = dx J3:fe VT gy
-1/2 -1/2 \/1+ ﬁ -1/2

r

On obtient alors que :
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Au voisinage de f qui nous intéresse, on suppose que f~2— ce qui nous permet d’écrire en
ar

2

notant R(x):\/1+ %

-1
fR(X)
112 ST "

fR e’ dxxf R(x)dx

1J2 =12 —1/2
(Jaf (“2 ~LRix)

—1/2

Ces intégrales n’ont pas de primitives qui s’expriment avec des foncions analytiques usuelles, en

revanche, elles s’évaluent numériguement sans problémes pour différentes valeurs de [ et de

r . La figure suivante (Fig. 9) représente le produit calculé numériquement pour des

JIJZ

2
(J5)
valeurs de r comprises entre 0,1 et 5 cm par pas de 0,1 cm et une longueur de transducteur [

comprise entre 0,1 et 10 cm par pas de 0,2 cm :

=
—— S
=0
>

S TS
\\\“ { “ “

1.5 \\\
| \ \\\‘ \\\ ‘ “‘

o \ Rty \
5 ‘\\ s IS
= 1.3+
g 1.2 4

1.1+

1>

10

4

distance focale (cm) 5 0 longueur de la barrette (cm)

J,J

(J,)

Figure 9. Valeurs prises par le rapport en fonctionde r etde I .

J. J
La condition sur —— est bien respectée puisque cette fraction prend des valeurs comprises

(J5)

entre 1 et 1,5 sur le domaine considéré. La méthode du point fixe est donc a priori bien applicable
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pour déterminer la fréquence qui optimise le dépbt d’énergie a une distance r d'une barrette

linéaire de longueur totale [ . D’autre part on remarque que pour les valeurs de [ etde r tel

que I/2<r ,lafonction g est fortement contractante puisque sa dérivée est presque nulle. On

peut donc s’attendre a ce qu’une seule itération de la méthode du point fixe soit nécessaire pour

obtenir une bonne approximation de la fréquence qui optimise le dép6t d’énergie dans le cas ou
1/2<r

De facon formelle, d’aprés le théoréme du point fixe, la fréquence optimale est donnée par :

o . 1
f opi= lim g fo) ol fo= oP

1
b

Si 1/2 estinférieura r on peut alors s'attendre a avoir directement la relation :

L}

2ar

foptimg

Cette relation induit une conséquence assez inattendue, en effet on a alors que la valeur de f est

directement donnée par :

1
2ar

b+2
b

1 1
b b

f opti ~

Or le rapport des deux intégrales pour des valeurs de [ relativement faible est proche de 1,

1

2 b

tandis que le facteur vaut pour le foie environ 2,4. Ce qui signifie que la fréquence

optimale serait dans ce cas plus de deux fois plus élevée que celle obtenue par le calcul dans le

cas de I'onde plane. Vérifions que I'on a bien une convergence rapide de la suite (u,,)

Les valeurs de la suite sont calculées numériquement, pour différentes valeurs de [ , la distance
r étant fixée a 3 cm. La valeur initiale u, est la fréquence optimale dans le cas de l'onde
plane. Les valeurs de u,, u, et u, sontreprésentées sur la figure suivante (Fig. 10) pour des

valeurs de | comprises entre 0,1 et 10 cm avec un pas de 0,1 cm.
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Figure 10. Fréquences obtenues apres différentes itération de la méthode du point fixe, pour une
focalisation dynamique a 3cm du transducteur, en fonction de la longueur du transducteur.

La convergence rapide de la suite (u,) est bien observée. Comme attendu, les fréquences

obtenues avec cette méthode sont bien plus élevées, comparées a la fréquence de 3,1 MHz
obtenue par le calcul dans le cas de I'onde plane. Par exemple, la fréquence optimale pour une
barrette de 5 cm est dans ce cas de 7,01 MHz.

Vérifions grace aux outils de simulation numérique ce résultat surprenant. Pour ce faire, le champ
de pression acoustique généré par un transducteur de 5cm de long est simulé en se basant sur un
calcul numérique de l'intégrale de Rayleigh dans un milieu homogéne. Le logiciel utilisé pour les
simulations numérique est le logiciel CIVA médicale, développé conjointement par le CEA et le
LabTAU. De fagon générale pour toutes les simulations numériques présentées dans ces travaux,
les non linéarités, les phénomeénes de réflexion et de cavitation ne sont pas modélisés. Le pas

spatial de la zone de calcul est fixé a 0,1 mm, soit environ A/2 pour la fréquence de 7MHz.

La largeur du transducteur est fixée a 2 mm comme défini précédemment (cf 1.2.1). Une
hypothése importante pour I'obtention du résultat précédent est que tout le long de la barrette, les
sources aient une phase permettant la focalisation au point focal. Le hombre d’élément doit donc
au moins étre suffisant pour éviter la présence de lobes de réseau. A 7,01 MHz la longueur d’onde
est de 219,7 um, ce qui signifie qu’il faut au moins 228 éléments pour éviter ce phénoméne avec
une barrette de 5 cm. Les champs de pression associés a des configurations de transducteur
comprenant 400, 600, 800 et 1000 éléments acoustiques indépendants ont été simulés. L'intensité
acoustique au niveau du transducteur est fixée a 50 W.cm™. Le milieu de propagation est un milieu

atténuant, les coefficients d’atténuation utilisés sont ceux du foie (a=0,0459 cm™*.MHz®, b=1,139).
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La figure suivante (Fig. 11) montre I'amplitude du champ de pression généré par le transducteur

de 1000 éléments a la fréquence de 6,86 MHz.

Figure 11. Amplitude du champ de pression acoustique généré par le transducteur de 1000
éléments indépendants a la fréquence de 6,86 MHz. L’amplitude est exprimée en pascals.

Pour chaque configuration, la fréquence qui maximise le dépét d'énergie au point focal a été

A2
Pa

PoC

déterminée, en calculant la valeur de g selon la formule g= ou p, estlamplitude du

champ de pression (cf 1.2.3.i). Les résultats sont présentés dans le tableau suivant (Tableau 3)

ainsi que dans la figure suivante (Fig. 12).

Nombre d’éléments Longueur d'un élément| Longueur d'un élément Fréquence optimale de
(mm) en fraction de la|dépbét dénergie au
longueur d’onde a 7,01 | point focal (MHz)
MHz
400 0,125 0,55 6,48
600 0,083 0,36 6,72
800 0,062 0,27 6,81
1000 0,05 0,22 6,86

Tableau 3. Longueur des éléments et fréquence qui optimisent la valeur de q au point focal pour
chaque configuration testée.
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Figure 12. Fréquence optimale de dépét d’énergie au point focal en fonction du nombre d’éléments
indépendants. La valeur théorique donnée par le calcul pour cette configuration, i.e. 7,01MHz, est
représentée par la droite rouge.

Plus le nombre déléments indépendant est important, plus la fréquence optimale de dépbt
d’énergie au point focal se rapproche du résultat obtenu par la méthode analytique. Pour que cette
méthode donne des résultats exploitables, il est donc nécessaire d’'avoir des éléments tres petit
devant la longueur d'onde. En conséquence, pour obtenir un transducteur d’'une longueur

raisonnable, ce dernier doit disposer de nombreux éléments acoustiques indépendants.

Au vu du nombre limité d’éléments indépendants qu'il est possible d'intégrer dans une sonde
interstitielle, cette méthode analytique ne peut pas étre directement employée dans notre cas. En
revanche, elle a permis de mettre en avant que contrairement a ce a quoi on pouvait s'attendre, la
fréquence optimale de dépbt d’énergie a une certaine distance de la barrette linéaire est plus

élevée que celle obtenue par le calcul analytique dans le cas de I'onde plane.

2.4 Recherche de la fréquence optimale de dépét d’énergie avec les
outils de simulation nhumérique dans le cas de I'absence de lobes de
réseaux

Au vu des résultats analytiques précédents, la fréquence optimale de dép6t d’énergie a une de
distance de 3cm du transducteur doit se situer entre 3 MHz et 7 MHz. Pour affiner cette plage de

fréquence, on se tourne vers les outils de simulation numérique.

Dans un premier temps, dans I'optique d’obtenir un traitement conformationnel, I'absence de lobes
de réseau est considérée comme primordiale. On recherche donc au préalable une condition sur la
longueur du transducteur pour s’assurer de leur absence, quelle que soit la fréquence du

transducteur.
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2.4.a Condition d’absence des lobes de réseaux

On a vu précédemment que la condition sur I'absence de lobes réseau s’écrivait (cf 11.1.3) :

d<—S _ avec P>0

f(1+siny)

On rappelle que 'on a fixé le nombre d’éléments indépendants a 64. En remplacant I'espace inter-

élément d par la longueur du transducteur, on obtient :

l

a<m avec >0

Puisgu’on cherche a avoir une longueur d’élément la plus grande possible tout en évitant les lobes

de réseaux, on obtient comme relation entre la fréquence et la longueur du transducteur :

l:647C avec >0

f(1+sinvy)

Nous avons vu dans un paragraphe précédent (cf 11.1.5) que pour éviter la dissémination des
cellules cancéreuses, on souhaitait utiliser les capacités de focalisation dynamique désaxées par

rapport a I'axe central Oz dans la limite suivante :
rsiny < l
-2

Dans le cas le plus défavorable, i.e. une focalisation désaxée d’'une demi-longueur de transducteur

suivant 'axe Ox , on a alors la relation
rsiny = l
2

En introduisant cette relation dans la précédente, on obtient :
_ b4dc

[
f

1+—
2r

Que I'on peut mettre sous la forme de I'équation du second degré :

[ _
L I"+fl—64c=0
2r f ¢

C
(1+128——1
rf

Vérifions avec les outils de simulations nhumériques que pour 3 transducteurs opérant a 3, 4 et 5

Dont la racine positive est :

I=r

MHz, cette formule permet de définir une longueur de transducteur qui assurera une focalisation

désaxée de la demi-longueur du transducteur, sans lobes de réseau. Les longueurs des
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transducteurs associées a ces trois fréquences sont respectivement de 23,6 mm, 18,8 mm et 15,6
mm. La largeur des transducteurs est fixée a 2 mm et leur nombre d’éléments a 64, comme défini

au début de ce chapitre (cf 11.2.1).

Le pas spatial de la zone de calcul est fixé a 0,25 mm, soit environ A pour les fréquences aux
alentours de 6MHz. L'intensité acoustique au niveau du transducteur est fixée a 20 W.cm™. Le
milieu de propagation est un milieu atténuant, les coefficients d'atténuation utilisés sont ceux du

foie (a=0,0459 cm™.MHz?®, b=1,139). Les résultats sont visibles dans la figure suivante (Fig. 13).

1E+06
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o
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Figure 13 Champs de pression acoustique associés aux différentes coﬁfigurations fréquence-
longueur de barrette : (a) 3 MHz - 23,6 mm (b) 4 MHz - 18,8 mm (c) 5 MHz — 15,6 mm. La
pression est exprimée en pascals.

On observe que malgré la prise en compte de la condition sur I'absence des lobes de réseau, ces
lobes sont néanmoins visibles. Ceci est di au fait que la condition pour I'absence de lobes de
réseau (cf 11.1.3) suppose une focalisation trés éloignée du transducteur, ce qui revient a dire que
le rapport de la distance focal sur la longueur du transducteur est trés grand, or dans ces trois cas

ce rapport reste raisonnable.

24.b Modification de la condition sur I'absence des lobes de réseau
Dans le cas ou le rapport distance focal sur longueur du transducteur reste relativement faible,
angle 1 pour les éléments a I'extrémité du transducteur est plus important que pour les autres.
Pour éviter I'apparition des lobes de réseau, une idée consiste a considérer I'angle 1 pour les
éléments les plus éloignés du point focal. La condition sur I'absence de lobes de réseau s’écrit

donc toujours de la méme fagon, c’est la définition de I'angle 1 qui est modifiée.

Dans le cas d'une focalisation désaxée d’une demi-longueur de transducteur, on obtient comme

nouvelle relation : siny=I/r (Fig. 14).
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Figure 14. Définition de I’angle 1 dans le cas d’une focalisation désaxée d’une demi-longueur
de barrette.
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En remplacant le siny dans la relation [= avec >0 on obtient :

1=

1+£
r

f

Que I'on peut mettre sous la forme :
Lisefi-6ac=0
r

Dont la racine positive est :

==

| c
1+256 ——1
2 rf

Avec cette équation, pour des transducteurs opérant a 3, 4 et 5 MHz, on obtient comme nouvelle

longueur de transducteur, respectivement 19,8 mm, 16,1 mm et 13,6mm. Les champs de pression
associés a ces configurations dans le cas d'une focalisation désaxée de la demi-longueur du

transducteur sont visibles dans la figure suivante (Fig. 15).
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Figure 15 Champs de pression acoustique associés aux différentes configurations fréquence-
longueur de barrette : (a) 3 MHz — 19,8 mm (b) 4 MHz — 16,1 mm (c) 5 MHz — 13,6 mm. La
pression est exprimée en pascals.

Gréace a cette nouvelle définition de I'angle 1 , la formule exprimant la longueur de la barrette en
fonction de la distance focale et de la fréquence permet de définir une configuration de
transducteur qui ne génére pas de lobes de réseau lors d'une focalisation désaxée d'une demi-

longueur de transducteur.

24.c Fréquence optimale de dépét d’énergie au point focal
Connaissant la longueur du transducteur qui assure une absence de lobes de réseau en fonction
de la fréquence, on recherche la fréquence qui maximise le dépoét d’énergie lors d’une focalisation

a 3cm du transducteur sur 'axe Oz

La simulation numérique permet de calculer la température atteinte dans les tissus a la suite d’une
exposition au champ de pression rayonné par le transducteur. On cherchera donc le maximum de
température atteint au point focal pour différentes configurations de transducteur, lintensité
acoustigue a la surface du transducteur et le temps de tir étant identigues pour chaque

configuration.

Le calcul numérigue du champ de température est également réalisé avec le logiciel CIVA
médicale en se basant sur la BHTE et la méthode des volumes finis. Pour assurer le couplage
entre le transducteur et les tissus ainsi que le refroidissement des éléments acoustiques, une
mince couche d’eau est positionnée entre le transducteur et les tissus (Fig. 16). Son épaisseur

entre le transducteur et le foie est ici défini a 1 mm.
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Point focal a 30 mm

) du transducteur
Foie —»

Couche d'eau
1 mm d'épaisseur

v\ Transducteur :
- 64 éléments
- largeur 2 mm ,
- intensité acoustique 20 W.cm

Figure 16. Schéma de la configuration simulée.

Les valeurs des différents parameétres physiques qui rentrent en jeu dans les différentes équations

utilisées pour le calcul numérique sont reportées dans le tableau suivant (Tableau 4).

Milieu | Conductivité | Capacité |Température Perfusion |Masse Coefficient Vitesse
thermique |thermique |(°C) sanguine |volumique |d’atténuation du son
(W.m*K?') |massique (kg.m3.s%) | (kg.m?) |acoustique (m.s™)

(J.kg*.K" a (dB.cm™.Mhz™®)
etb
Eau 0,627 4188 20 - 1000 a=0 1483
. a=04
Foie 0,512 3600 37 18 1050 b=114 1578

Tableau 4. Valeurs des différents paramétres physiques utilisés pour la simulation numérique.
Valeurs issues de « Physical properties of tissue: a comprehensive reference book. » par Duck, F.
A., 1990, Academic Press.

Des configurations de transducteur avec des fréquences variant de 3,2 MHz a 4,6 MHz, avec un

pas de 0,2MHz, sauf autour du maximal ou il est affiné a 0,1MHz, ont été simulée.

Pour chaque fréquence la longueur du transducteur est définie par la relation établie
précédemment pour s’assurer de l'absence de lobes de réseau (cf 1.2.4.b). La longueur du

transducteur en fonction de la fréquence est donnée dans le tableau suivant (Tableau 5) :

Fréguence
(MHz)

Longueur du
transducteur 189 | 181 | 17,7 | 17,3 | 17,0 | 16,7 | 16,1 | 155 | 15,0 | 14,5
(mm)

3,2 3,4 3,5 3,6 3,7 3,8 4 4,2 4.4 4.6

Tableau 5. Longueur de la barrette linéaire en fonction de sa fréquence, calculée avec la relation
obtenue dans le paragraphe précédent.
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Lintensité acoustique est constante a 20W.cm? a la surface du transducteur et le temps

d’exposition est lui aussi constant a 15 secondes.

Le graphique suivant (Fig. 17) présente la température maximale atteinte au point focal pour les

différentes configurations de barrette linéaire.

47 T T T T T T
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46.9

température au point focal
N
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~
T
1

46.4 I I I I I I
3.2 3.4 3.6 3.8 4 4.2 4.4 4.6

fréquence (MHz)
Figure 17. Température maximale atteinte au point focal pour les différentes configurations testées.

La configuration du transducteur qui maximise la température au point focal a une fréquence de
3,6 MHz et une longueur de barrette de 17,3 mm. Les champs de pression et de température

associés a cette configuration sont présentés dans la figure suivante (Fig. 18).
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Figure 18. Champ de pression (ligne du haut) et champ de température atteinte apres une
exposition ultrasonore continue de 15 secondes (ligne du bas), générés par une barrette linéaire de
64 éléments, 2mm de large, 17,3 mm de long a une fréquence de 3,6 MHz, lors d’une focalisation
dynamique a 3cm du transducteur dans du tissus hépatique. Pression exprimée en pascals et
température en degrés Celsius.

Apres une exposition ultrasonore de 15 secondes, la température atteinte au point focal dans cette
configuration est d'a peine 47°C. Pour éviter un temps de traitement total de la tumeur trop
important, une solution pourrait consister a d'augmenter l'intensité acoustique délivrée par le
transducteur.

24.d Limite de I'approche sans lobes de réseau
La méthode précédente permet de s’assurer de I'absence de lobes de réseau dans le champ de
pression généré par la barrette linéaire. Néanmoins, cela entraine que les éléments acoustiques
sont de petites tailles. Dans le dernier cas présenté, la longueur de la barrette est de 17,3 mm pour
une fréquence de 3,6MHz, ce qui donne une longueur d’élément de 271 um soit un rapport de 0,6
A
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Si on reprend les caractéristiques des sondes interstitielles du tableau 1, on observe une grande
différence sur l'intensité acoustique maximale atteignable par chaque sonde. Le prototype de 64
éléments avec des éléments de 0,2 mm de long (0,7 A ) produit une intensité acoustique de 14
W.cm? tandis que les deux autres prototypes avec des éléments de 1,53 mm (3,08 A ) et 0,625
mm (1,95 A ) produisent des intensités acoustiques respectivement de 80 W.cm™ et 110 W.cm™.
Bien que la longueur des éléments ne soit pas le seul parameétre qui explique une telle différence -
le type de backing joue un rble important - des éléments de petite taille limitent l'intensité

acoustique maximale que la sonde peut délivrer.

On propose dans la suite de ce chapitre de rechercher une configuration ou la capacité de
focalisation a distance est conservée, mais ou la présence de lobes de réseau n'est plus
rédhibitoire, a condition que la part de I'énergie acoustique qui part dans ces lobes ne soit pas trop
importante. On s’attend dans ce genre de configuration a ce que les lobes de réseau restent
relativement proches du transducteur, ce qui n'est pas génant pour I'obtention d'un traitement

conformationnel.

2.5 Recherche d’un couple fréquence - longueur d’élément, avec
lobes de réseau

Pour cette nouvelle approche, on part des constatations suivantes :

- A intensité acoustique constante, plus les éléments sont longs, plus la puissance totale délivrée

par la sonde est importante, puisque sa surface augmente.

- Dans une situation de focalisation dynamique donnée, en augmentant la taille des éléments, la
part de la puissance acoustique qui part dans les lobes de réseau devient de plus en plus

importante.

L'idée consiste a supposer gu'il existe une longueur d’élément au-dela de laquelle si on augmente
encore la taille des éléments, la variation de la part de puissance acoustique qui part dans les
lobes de réseau sera plus importante que l'augmentation de la puissance acoustique totale
délivrée par la sonde du fait de son augmentation de surface. Autrement dit, cela revient a
supposer qu'il existe une longueur d’élément au-dela de laquelle une augmentation de la longueur
des éléments entraine une diminution du dép6t d’énergie au point focal (a intensité acoustique

constante).

En réalité, en considérant le comportement du champ de pression a la limite, en faisant tendre la
longueur des éléments vers l'infinie, on se retrouve dans le cas d’'un élément infiniment plus long
gue la longueur d’onde donc dans le cas d'une onde plane. Or on sait que l'intensité du champ,
dans le cas d’'une onde plane, a une distance donnée, est plus faible que dans le cas d’un champ
focalisé a cette méme distance. Ce n’est donc pas réellement I'existence d’un maximum global

gue l'on suppose, mais plutdt qu'il intervient pour des longueurs d’éléments acoustiques
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raisonnables. On propose donc de rechercher cette longueur d’éléments qui maximise le dépét

d’énergie au point focal.

En faisant varier la longueur des éléments, on fait varier leur longueur relative a la longueur d’onde
et donc la valeur de la fréquence optimale varie elle aussi. En effet en diminuant un peu la
fréquence on réduit le rapport de la longueur d'un élément acoustique devant la longueur d’'onde
donc on diminue la part de puissance acoustique qui part dans les lobes de réseau. Autrement dit
la fréquence optimale varie selon la longueur des éléments pour d’autres raisons que du fais de la

distance au point focal.

La méthode pour rechercher le couple fréquence, longueur d'élément qui maximise le dépodt
d’énergie au point focal est sensiblement la méme que dans le paragraphe précédent, simplement

il'y a ici deux parametres qui varient indépendamment.

Le graphique suivant (Fig. 19) présente la température maximale atteinte au point focal pour les
différentes configurations de barrette linéaire avec des fréquences variant de 2,8 MHz a 4,6 MHz
et une longueur totale de barrette variant de 25 a 39 mm. Les pas sont respectivement de 0,2 MHz
et 2 mm sauf autour du maximal, ou ils sont affinés respectivement a 0,1MHz et 1mm. Lintensité
acoustique est constante a 20W.cm™ a la surface du transducteur et le temps d’exposition est lui

aussi constant a 15 secondes.
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Figure 19. Détail de la surface définie par la température maximale atteinte au point focal en
fonction des deux paramétres de fréquence et de longueur du transducteur.

On observe premiérement I'existence d’'un maximum global pour cette surface. En 'occurrence le
couple fréquence-longueur de la barrette qui maximise la température est le coupe f = 4,1 MHz,

I =29 mm.
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Regardons plus en détail le champ de pression rayonné par cette configuration et le champ de

température atteinte dans les tissus apres une exposition ultrasonore de 15 secondes (Fig. 20).
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Figure 20. Champ de pression (ligne du haut) et champ de température apres une exposition de 15
secondes (ligne du bas), générés par une barrette linéaire de 64 éléments, 2mm de large, 29mm de
long a une fréquence de 4,1 MHz, lors d’une focalisation dynamique a 3cm du transducteur dans
du tissus hépatique. Pression exprimée en pascals et température en degrés Celsius.

Les lobes de réseau, bien que de dimensions relativement importantes, génerent une
augmentation de température acceptable, puisqu’on observe une température dans ces lobes de
41,63 °C a 1 cm du transducteur, le maximum de température au point focal étant de 52,13 °C. En
revanche la fréquence assez haute entraine une absorption importante et donc des températures
bien plus élevées dans une zone proche du transducteur (maximum de 50,25 °C). Cela peut poser
probléme lors d’'un traitement complet, puisque la juxtaposition des points focaux par focalisation
dynamique, donc sans déplacement de la sonde, va entrainer une accumulation importante
d’énergie dans cette zone proche du transducteur. Le risque étant alors de dépasser les 100
degrés Celsius et donc de générer des phénoménes d’ébullition qui empéchent la propagation des

ultrasons.
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On propose donc de considérer des configurations avec des fréquences plus basses pour éviter
une absorption trop élevée dans cette zone proche du transducteur. Si on reprend la surface
présentée en figure 20, cette fois dans une représentation plane ou la valeur du maximum est
uniqguement donnée par le code couleur (Fig. 21), on observe que si on descend la fréquence, on
peut augmenter un peu la longueur des éléments pour rester dans la zone des valeurs les plus
proches du maximum.

zone plus basses fréquences avec
maximum de température au point focal les meilleures performances au point focal

. \
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Figure 21. Température maximale atteinte au point focal, en fonction de la fréquence et de la
longueur du transducteur. Echelle de température en degrés Celsius.

In fine, une configuration avec une fréquence de 3 MHz et d’'une longueur de transducteur de 33
mm (longueur d'un élément 0,52 mm soit 1,0 A ) nous semble étre un bon compromis. La
fréquence est plus basse, pour éviter I'accumulation d’énergie dans la zone proche du
transducteur et la longueur des éléments est plus grande pour se rapprocher du maximum de
température atteignable a cette fréquence au point focal, sans toutefois trop augmenter cette
longueur pour éviter des lobes de réseau trop importants, notamment dans l'optique d'utiliser la
barrette linéaire pour de I'imagerie. Les champs de pression et de température associés a cette

configuration sont présentés dans la figure suivante (Fig. 22).
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Figure 22. Champ de pression (ligne du haut) et champ de température apres une exposition de 15
secondes (ligne du bas), générés par une barrette linéaire de 64 éléments, 2mm de large, 33mm de
long a une fréquence de 3,0 MHz, lors d’une focalisation dynamique a 3cm du transducteur dans
du tissus hépatique. Pression exprimée en pascals et température en degrés Celsius.

Dans cette configuration les lobes de réseau sont de dimensions plus faibles et la température a 1
cm du transducteur a l'intérieur de ces lobes est de 40,8 °C. Le maximum de température au point
focal est de 50,97 °C. La température dans la zone proche du transducteur reste raisonnable avec

un maximum a 46,53 °C. D’autre part la diffraction dans le plan yOz reste tout a fait acceptable.

Au terme de ce paragraphe nous avons utilisé les outils de simulation numériques pour déterminer
un couple fréquence-longueur d’élément, qui présente un compromis entre d'une part, les
performances en terme d’élévation de température au point focal et d’autre part, une élévation

limitée de la température dans les lobes de réseau et dans la zone proche du transducteur.

3 Discussion
La méthode analytique de détermination de la fréquence optimale dans le cas d’une barrette linaire

semble cohérente avec les résultats de simulation numériqgue malgré des résultats qui nous ont
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parus étonnant, puisque trés éloignés de ceux obtenus avec le calcul dans le cas de I'onde plane.
Malheureusement cette méthode semble dépendre fortement de la dimension des éléments et des
éléments trop longs devant la longueur d’'onde modifient en pratique fortement la fréquence

optimale de dépbt d’énergie au point focal.

La méthode pour définir la longueur du transducteur en fonction de sa fréquence, pour éviter la
présence de lobes de réseau, semble bien fonctionner en tant que telle puisqu’'on observe bien
'absence de lobes de réseau dans les champs simulés. Cependant les transducteurs obtenus
avec cette méthode ont des éléments acoustiques de petite taille et on peut raisonnablement
supposer que générer une intensité acoustiqgue de plusieurs dizaines de W.cm? avec ces

transducteurs serait une tache ardue.

Avec la derniére approche d’optimisation par simulation numérique, on propose a la fin le couple 3
MHz, 33 mm pour la fréquence et la longueur du transducteur. La validité de cette configuration
dépend également de la stratégie de traitement complet du volume tumoral. Ce point sera abordé
dans le chapitre suivant. En toute rigueur une fois la stratégie de traitement choisie, il faudrait
vérifier les performances de la barrette linéaire associé a ce couple lors d'un traitement complet,
pour s'assurer notamment que la température ne dépasse pas les 100 degrés pendant tout le
traitement et que les lobes de réseau ne posent effectivement pas de problémes pour un

traitement conformationnel.

D’autre part, nous I'avons déja quelque peu mentionné, mais la capacité de réalisation en pratique
de transducteur de puissance miniaturisé est clairement un point important, trés dépendant du
savoir-faire des constructeurs, qui devrait étre pris en compte de maniére un peu plus fine dans

cette phase de conception.

Dans l'optique de disposer de sondes interstitielles pendant le temps de cette thése, des
prototypes correspondant a des designs préexistant ont été commandés en amont de cette étude
sur la conception du transducteur. Il s’agit en l'occurrence de prototypes se basant sur la
configuration de transducteurs présentée dans I'étude de Kwiecinski et al. (2015) [71]. Les
cathéters sont pourvus a leur extrémité d'un transducteur de 64 éléments, avec une dimension de
2 mm de large pour une longueur totale de 13 mm et une fréquence centrale de 6,0 MHz. Dans le
chapitre suivant nous nous intéresserons a la caractérisation de cette sonde et a son pilotage. La

stratégie de traitement complet du volume tumoral avec cette sonde sera également abordée.
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Chapitre 3 Etude théorique des
performances en thérapie du
prototype de sonde interstitielle et
stratégies de traitement associées

1 Performances théoriques du prototype

1.1 Caractéristiques générales
Quatre prototypes de sondes ultrasonores interstitielles basées sur la configuration des sondes
présentées dans les travaux de Kwiecinski et al. (2015) [71] ont été commandés au constructeur

de sonde Vermon (Tours, France).

Une sonde interstitielle est constituée d’'un cathéter cylindrique de 3 millimétres de diamétre pour
20 cm de long en acier inoxydable, disposant a son extrémité d'un transducteur linéaire de 64
éléments indépendants, d'une largeur de 2 mm pour une longueur totale de 13,12 mm (longueur
d’'un élément 205um) (Fig. 1). Le transducteur est en théorie bimodale, puisque utilisable & la fois
en mode imagerie, i.e. capable d’émettre une impulsion trés courte et de recevoir les échos, mais
également capable de générer un signal sinusoidale en continu pour des séquences de thérapie.
La fréquence centrale théorique du transducteur est de 6,0 MHz avec une bande passante relative
a -6dB de 50 %. En mode thérapie, l'intensité acoustique maximale théorique a la surface du
transducteur est de 20 W.cm™. Un certain nombre de compromis ont été faits dans I'architecture
du transducteur pour permettre un fonctionnement a la fois en mode imagerie et en mode thérapie.
Ainsi pour éviter les échauffements a la surface du transducteur, il n'y pas de lentille convergente,
telle que I'on trouve habituellement sur les sonde d’'imagerie, pour focaliser le faisceau ultrasonore
dans le plan yOz . En revanche pour conserver une impulsion ultrasonore la plus courte

possible en mode imagerie, un backing absorbant est présent en face arriére du transducteur.
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Figure 1. Prototype complet de la sonde interstitielle et détail de la barrette linéaire montée a
I’extrémité du cathéter.

1.2 Simulations numériques en mode thérapie
Dans un premier temps, nous avons cherché a prévoir les performances en mode thérapie de la
sonde, en effectuant des simulations numériques basées sur les caractéristiques théoriques de la
sonde, soit une fréquence centrale de 6,0 MHz et une intensité acoustique a la surface du
transducteur de 20 W.cm?. Les méthodes de calcul numérique et les propriétés des tissus sont

identiques a celles présentées dans le chapitre précédent.

1.2.a Recherche de la profondeur de traitement
Le premier paramétre que lI'on cherche a déterminer est la profondeur de traitement maximale
atteignable avec ce type de transducteur. La démarche est donc inverse par rapport au chapitre
précédent, puisqu'ici la configuration du transducteur est connue et on cherche la distance
maximale a laquelle le champ de pression focalisé reste suffisamment important pour générer en

un temps raisonnable une ablation thermique.

La méthode consiste simplement a simuler des configurations de focalisation dynamique a
différentes profondeurs et a observer le temps nécessaire pour atteindre au point focal la dose
thermique associée a une ablation thermique compléete des tissus hépatiques. En I'occurrence
pour les tissus hépatiques, cette dose thermique est prise égale a 240 minutes équivalentes a
43°C, que I'on notera 240 mings (cf 1.2.3.K).

La figure suivante (Fig. 2) montre la dose thermique atteinte au point focal en fonction du temps

d’exposition aux HIFU pour différentes profondeurs de focalisation.
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Figure 2. Dose thermique atteinte au point focal en fonction du temps de tir pour différentes
profondeurs de focalisation. La dose thermique est exprimée en puissance de 10 de secondes
équivalentes a 43°C.

Pour une focalisation a 10 mm de la barrette, un temps de tir d'une seconde suffit a déposer
suffisamment d’énergie pour générer une ablation thermique au point focal. En revanche il faut
plus de 30 secondes pour créer une ablation a 25 mm du transducteur lors d’'une focalisation a
cette distance. Une focalisation a 20 mm semble étre une profondeur raisonnable puisque la dose
thermique de 240 ming; est atteinte en 10 secondes. De fait on considérera une profondeur de

traitement maximale avec ce transducteur de 20mm.

En observant le profil de dose thermique le long de 'axe Oz , on remarque que le maximum de
dose thermique lors qu'une focalisation a 20 mm est atteint un peu avant les 20 mm (Fig. 3), il est
nécessaire en réalité de focaliser a 22 mm pour que le maximum de dose thermique soit bien situé
a 20 mm. Cependant dans cette configuration de focalisation, le temps pour atteindre la dose
ciblée a 20 mm est de 13 secondes. D'autre part le profil de dose thermique est moins intéressant
puisque dans la zone proche du transducteur la dose thermique atteint quasiment les 240 min.; ce

gui peut limiter la succession de tirs sans dépasser la limite des 100 degrés.
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Figure 3. Profil de dose thermique le long de I’axe Oz

Malgré le décalage de quelques mm qui existe entre le maximum de dose thermique et la distance
de focalisation, a la fois pour des raisons de simplicité, mais également du fait du temps de
traitement plus long et de I'aplatissement de la courbe de dose thermique, on considére que pour
traiter un point & une distance z du transducteur, la focalisation doit étre effectuée a cette méme

distance z.

1.2.b Evaluation des lobes de réseau
Etant donné la longueur des éléments relativement a la longueur d’'onde (205um, soit 0,8 A ) on
s'attend a la présence de lobes de réseau notamment lors de focalisations désaxées. En effet en

reprenant la relation (cf 11.2.4.b) :

1=

(14256 -1
2 rf

On obtient pour une profondeur de traitement r de 20 mm et une fréquence f de 6 MHz que la

longueur maximale [ du transducteur pour éviter les lobes de réseau lors d'une focalisation

désaxée doit étre de 10,7 mm, soit une longueur d’élément de 167 um (0,65 A ).

Pour estimer I'importance de ces lobes, les champs de pression et de température ont été simulés
dans différentes configurations de focalisation. Les focalisations dynamiques dans l'axe et
désaxées d'une demie longueur de transducteur (+6,56 mm suivant l'axe Ox ), a des
profondeurs de 5, 10, 15 et 20 mm ont été simulées. Le pas de discrétisation spatiale est de 0,1

mm.

Les champs de pression associés a ces configurations sont présentés dans la figure suivante (Fig.
4).
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Figure 4. Champs de pression générés par le prototype de sonde interstitielle dans différentes
configurations de focalisation dynamique. La colonne de gauche correspond aux focalisations dans
I’axe du transducteur, celle de droite aux focalisations désaxées d’une demi-longueur de
transducteur. En partant de celle du haut, les lignes correspondent a une focalisation a 20, 15, 10 et
5 mm de profondeur. La pression est exprimée en pascals.

Le maximum de pression au point focal pour les différentes configurations simulées est reporté

dans le tableau suivant (Tableau 1).
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Focalisation axée Focalisation désaxée
Profondeur 5 10 15 20 5 10 15 20
(mm)
Pression
(MPa) 6,9 4,6 2,9 1,9 4,2 3,2 2,3 1,6

Tableau 1. Pression au point focal pour les différentes configurations de focalisation.

Les champs de température, obtenus aprés le temps nécessaire pour chaque configuration pour
atteindre la dose thermique de 240 minss au point focal, sont présentés dans la figure suivante
(Fig. 5). Ces temps sont respectivementde 1s, 2 s, 4 s et 10 s pour les focalisations dans I'axe

aux profondeurs de 5, 10, 15 et 20 mmetde 2 s, 3 s, 6 s et 16 s pour les focalisations désaxées

aux mémes profondeurs.
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Figure 5. Champs de température obtenus apres le temps de tir nécessaire pour chaque
configuration pour atteindre la dose de 240 ming; au point focal. La température est exprimée en
degrés Celsius.

Les températures obtenues aux points focaux et dans les lobes de réseaux sont reportées dans le

tableau suivant (Tableau 2).
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Focalisation dans I'axe Focalisation désaxée
Profondeur (mm) 5 10 15 20 5 10 15 20
Temps de tir (S) 1 2 4 10 2 3 6 16
VETEeE e aul g6 65 59 56 59 59 56 55
point focal (°C)
LEHIEAEIE — GEIE 42 40 38 45 46 49 52
les lobes (°C)

Tableau 2. Températures atteintes aux points focaux et dans les lobes de réseau pour les différentes
configurations de focalisation.

On observe que les lobes de réseau sont relativement importants dans certains cas, hotamment
lors des focalisations désaxées. Cependant ils ne représentent pas nécessairement un obstacle au
traitement conformationnel, puisque qu’ils restent relativement proches du transducteur dans les
cas ou la température en leur sein est la plus élevée (cas des focalisations désaxées a 15 et 20
mm de profondeur). D’autre part, la distance maximale du point focal par rapport a I'axe Oz
définit dans le chapitre précédent comme étant égale a la demi-longueur du transducteur, peut étre
réduite. Cela offre deux avantages, a savoir des lobes de réseau plus faibles en intensité et un
temps de tir plus court pour atteindre la dose thermique de 240 min.s au point focal. Ce point sera

rediscuté dans un paragraphe suivant.

De facon tout a fait classique, on observe également que du fait de I'atténuation dans les tissus,
plus la distance focale est grande plus l'intensité acoustique au point focal diminue. Cela implique
pour ces focales un temps d’exposition aux HIFU plus important. Du fait de la forme linéaire du
transducteur, on retrouve I'observation faite dans le chapitre précédent a savoir que l'intensité du
champ de pression dans la zone entre le point focal et les extrémités du transducteur n'est pas
négligeable et la température peut augmenter de fagon importante dans cette zone, notamment

pour les distances focales importantes.

L'augmentation de température dans cette zone peut étre intéressante pour le traitement d'un
volume complet, en effet, par effet d'accumulation de I'énergie thermique entre plusieurs tirs
consécutifs, focaliser uniqguement a la surface du volume cible pourrait étre suffisant pour que tout
le volume intérieur soit traité. A contrario, il subsiste toujours le risque évoqué dans le chapitre

précédant, a savoir que la température dépasse les 100 degrés dans cette zone.

In fine, la forte élévation de température entre le point focal et le transducteur dans les cas de
focalisation a une profondeur de 20 mm constitue donc un argument supplémentaire — en plus du

temps de tir — pour limiter la profondeur de traitement maximale avec cette sonde a 20 mm.
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2 Stratégies de planification du traitement

2.1 Représentation géométrique des points focaux
Les performances théoriques globales en mode thérapie de la sonde connues, on s'intéresse
maintenant aux stratégies de traitement complet d'un volume tumoral. Autrement dit, connaissant
le volume a ablater, on cherche une méthode systématique pour définir complétement la

planification du traitement permettant une ablation conformationnelle du volume ciblé.

Comme soulevé dans la partie précédente, il pourrait étre possible de traiter un volume complet
simplement en focalisant I'énergie a sa surface Dans cette optique, une partie de la problématique
de planification du traitement consiste donc a définir une méthode de balayage de la surface du

volume a traiter.

Il existe globalement deux stratégies pour balayer une surface, la premiére est une stratégie de
balayage continue, pour laquelle la tache focal se déplace suivant une trajectoire avec une vitesse
de déplacement qui peut étre variable. Cette trajectoire est définie par un certain nombre de
parametres associés a des outils mathématiques décrivant une trajectoire dans I'espace, comme
les courbes de Bézier par exemple. La deuxiéme solution consiste & positionner de fagon discréete
les points focaux a la surface du volume a traiter. Cette seconde stratégie ne dispose pas de
I'élégance de la continuité mais est en pratique beaucoup plus simple a mettre en ceuvre. Dans
ces travaux on adoptera une approche discréte pour le positionnement des points focaux. La
planification du traitement d'une tumeur solide est donc définie par un ensemble indexé de
positions dans I'espace, qui correspondent aux différents points focaux a la surface du volume a

traiter, auquel s’ajoute I'ensemble des temps de tir associés a chacun de ces points.

Dans le chapitre précédent un repére associé au transducteur a été défini. Du fait des
déplacements possibles de la sonde autour de l'axe d'insertion (axe Ox ), c’est un repére
mobile. Dans ce chapitre on définit un second repére, fixe, d'origine O’ dont l'axe O’z est

confondu avec I'axe Ox . Ce repére est défini une fois la sonde insérée dans le volume tumoral
(Fig. 6).
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Figure 6. Une fois la sonde insérée dans le volume tumoral, I’axe d’insertion est définitivement fixé.
On définit alors un repere fixe dont I’origine O’ appartient a I’axe d’insertion. Le degré de
liberté de translation de la sonde est représenté par la distance OO’ et son degré de liberté de

rotation par I’angle entre les axes O’y et Oz

La sonde étant insérée dans les tissus, elle dispose de deux degrés de liberté de déplacement, un

degré de liberté associé a la translation le long de I'axe d’insertion, représenté par le parametre

Z,...s Qui correspond a la distance entre les deux points O et O’ et un degré de liberté
associé a la rotation autour de cet axe, représenté par le parametre 0,,, Qqui correspond a
'angle entre les axes O’y et Oz . Dautre part, dans une position donnée de la sonde, le
transducteur est capable de focaliser dynamiquement I'énergie en un point appartenant au plan

xOz , ce point est alors repéré par ses coordonnees x,. et z,. .Infine, la définition spatiale
d’'un point focal est entierement donnée par quatre parametres, deux parametres associés a la

position mécanique de la sonde et deux parameétres de position du point focal dans le plan xOz
associés a la capacité de focalisation dynamique du transducteur.

2.2 Temps de tir
Le cinquieme et dernier parametre associé a un point focal est donc le temps de tir (Fig. 7). Selon
la méthode de monitorage du traitement, le temps de tir peut étre modulé en temps réel pendant la
procédure d’ablation, en fonction de I'état d’avancement de I'ablation thermique. Cette approche
nécessite une modalité d'imagerie a la fois capable de générer des images en temps réel et

également suffisamment fiable et précise dans ses capacités a monitorer I'état des dommages
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thermiques dans les tissus. Aujourd’hui seule I'IRM est capable de fournir un tel monitorage du

traitement.

—

point focal #n
= e trans, n \0
- Z trans, n
- Xfoc, n
- Z foc, n o® °®
- THIFU N

Figure 7. La planification du traitement défini un ensemble de point focaux situés a la surface du
volume a traiter. Chaque point est défini par 5 paramétres, 2 paramétres donnent la position de la
sonde, deux parameétres définissent la configuration de focalisation dynamique et le 5éme
parametre donne le temps de tir.

La procédure de traitement associée a la sonde interstitielle présentée dans ces travaux n'a pas

by

vocation a étre monitorée par IRM, aussi I'avancement des lésions thermiques ne peut étre
monitoré que par ultrasons, avec les limites en termes de précision que I'on connait. Cela impose
notamment de définir completement pendant la phase de planification du traitement, i.e. avant le

traitement en lui-méme, le temps de tir associé a chaque point focal.

Une approche possible consiste a utiliser la simulation numérique pour déterminer pour différentes
configurations de focalisation dynamique dans le plan xOz , le temps de tir nécessaire pour

atteindre une lésion thermigue au niveau des points focaux.

Un ensemble de tirs HIFU ont donc été simulés, avec les coordonnées des points focaux
positionnées entre 6 et 20 mm selon I'axe Oz avec un pas de 1 mm et entre +6,5 et -6,5 mm
selon axe Ox avec un pas de 0,5 mm. Ces simulations numériques ont permis d’obtenir pour
chaque point focal et avec une résolution temporelle d'une seconde, les champs de température et

de dose thermique atteintes dans les tissus hépatiques.

Les champs de dose thermique ont été assemblés sous la forme d’'un abaque enregistré au format

Matlab (Fig. 8). Un ensemble de fonctions Matlab ont été créées pour accéder facilement aux
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données stockées dans cet abaque. Notamment, une fonction permet de renvoyer pour n’importe
gu’elle point du plan xOy le temps de tir estimé pour atteindre la dose de 240 min.; en ce point,
en faisant une simple interpolation au plus proche en fonction des points focaux enregistrés dans
'abaque. Par exemple si un point focal & pour coordonnées (-4,2, 12,3) cette fonction renverra le

temps nécessaire pour atteindre la dose thermique au point (-4, 12).

20 —
15 —

10 —

temps de tir (s)

20

15

10

0 5 axe Oz (mm)

axe Ox (mm) 105

Figure 8. Surface représentant le temps de tir nécessaire pour atteindre la dose thermique de 240
mings pour les différents points focaux stockés dans I’abaque. L’aspect irréqulier est dil aux
interpolations spatiales et a la résolution temporelle de 1 seconde. De facon générale on retrouve
néanmoins que plus le point focal est profond ( z;,. grand) et désaxé par rapport a I’axe Oz (

Xl grand), plus le temps de tir est important.

2.3 Stratégie de traitement rectiligne
Si on reprend la contrainte liée aux déplacements de la sonde qui doivent étre limités pour éviter la
dissémination des cellules cancéreuses (cf 11.1.5), une stratégie assez simple qui vient a I'esprit
pour positionner les points focaux a la surface du volume a traiter, consiste a le découper en
différents étages suivant I'axe d'insertion, chaque étage correspondant a une position suivant I'axe

O’z de la sonde (paramétre z ). A la maniére du globe terrestre, chaque étage est

trans
ensuite découpé par des plans de longitude (plan xOz ) et les points focaux sont positionnés le
long de lintersection entre le plan de coupe et la surface du volume a traiter. Puis la sonde tourne
de quelques degrés et I'opération est répétée avec le plan suivant. Une fois un étage complet traité

la sonde translate pour traiter un nouvel étage (Fig. 9).
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(a) (b)

Figure 9. Stratégie de traitement rectiligne. (a) Suivant I’axe d’insertion, le volume a traiter est
séparé en plusieurs étages, chaque étage correspondant a une profondeur d’insertion z,,,.
donnée. (b) Pour une rotation 0,,, donnée, le plan xOz intersecte la surface du volume a

traiter (trait pointillé rouge). (c) Les points focaux sont répartis le long de cette ligne (points
bleus). (d) L’intersection surface du volume/plan xOz , completement traitée, la sonde tourne de
quelques degrés pour traiter de la méme fagon la nouvelle intersection. Une fois tout I’étage traité,
la sonde translate pour traiter 1’étage suivant.

Cette approche a l'avantage de la simplicité et permet de réduire dans un premier temps la

recherche d'un traitement conformationnel a un probléme dans un plan, tout en minimisant les

différentes positions et donc les déplacements de la sonde interstitielle.

2.3.a Traitement conformationnel dans un plan
Dans un plan, la stratégie de positionnement des points focaux revient donc a les faire suivre la

ligne d'intersection entre la surface du volume a traiter et le plan xOz . En positionnant un point
focal sur 'axe Oz et en définissant un espacement AXx constant entre deux points focaux
consécutifs suivant la direction Ox , on dispose d'une méthode systématique pour définir
'ensemble des points focaux qui suivent la ligne d’intersection (Fig. 10). Le temps de tir associé a

chacun de ces points est directement obtenu a partir de I'abaque de dose thermique.
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Figure 10. Disposition des points focaux dans le plan de focalisation xOz

Dans le deuxieme chapitre, nous avons proposé de limiter le désaxage des points focaux a une
demie longueur de transducteur (cf 11.1.5), ce qui correspond ici a |xfoc| < 6,5 mm (longueur

totale du transducteur : 13,12 mm). En reprenant la figure 8 qui donne le temps de tir pour les
différents points focaux, on observe que plus la distance entre le point focal et 'axe Oz est
grande, plus le temps de tir est important. Pour limiter la durée totale du traitement, la distance
maximale entre les points focaux et 'axe Oz a été réduite a 5mm, ce qui donne un temps de tir
maximal de 14 secondes au lieu de 16 secondes. Il s'agit d'un compromis entre temps de
traitement total et nombre de déplacements, en effet plus le désaxage maximal du point focal est
réduit, plus la procédure est rapide car le faisceau peu désaxé est plus efficace pour augmenter la
température dans les tissus. En revanche cela diminue la hauteur d’'un étage de traitement, ce qui
peut entrainer un nombre plus important d’étages pour traiter le volume complet et donc un

nombre plus important de déplacements de la sonde.

En fonction de la valeur de A Xx on obtient donc un certain nombre de point focaux par plan pour

respecter la limite de |x,.| < 5 mm. Cette stratégie de traitement dans un plan a été simulée

foc

sur différents profils d’intersection et pour trois valeurs différentes de Ax :0,5, 1 et 1,5mm. Ces
valeurs associent respectivement 21, 11 et 7 points focaux le long de l'intersection avec la surface

du volume cible.

Quatre profils différents ont été utilisés. Le premier correspond au cas le plus défavorable en
termes de temps traitement, a savoir une ligne droite paralléle a I'axe de sonde située a 20 mm du
transducteur. Le second profil est un profil arrondi symétrique avec des points focaux situés entre
15,3 mm et 18,4 mm du transducteur. Le troisieme profil est asymétrique avec le premier point
focal situé a une profondeur de 10,8 mm et le dernier point est situé a une profondeur de 20 mm.
Le dernier profil fait intervenir un minimum a 14,1 mm du transducteur en dehors de ses

extrémités, le premier point focal étant a une profondeur de 16,4 mm et le dernier a 20mm.
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La qualité du traitement est évaluée en prenant en compte la dose thermique dans les tissus apres
le dernier tir. La zone dont la dose thermique est supérieure a 240 mins; est considérée comme
traitée. Les résultats des simulations de traitement des différents profils sont présentés dans la
figure suivante (Fig. 11).

Figure 11. Zone traitée apreés le dernier tir de chaque configuration. Colonne de gauche, Ax =
1,5 mm, colonne du centre Ax = 1mm et colonne de droite, Ax = 0,5mm. Chaque ligne
correspond a un profil cible différent. La sonde est en gris clair. La zone bordeaux correspond a
une dose thermique supérieure a 240minys, la zone bleue a une dose thermique inférieure a cette
valeur. Les points focaux sont en bleu clair. La limite de la zone a traiter est en orange.

Les temps de tir pour chaque configuration sont reportés dans le tableau suivant (Tableau 3).
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Profil Temps de tir total selon 'espacement (s)
1,5 mm 1 mm 0,5 mm
1 76 128 234
2 45 77 137
3 36 66 115
4 45 83 144

Tableau 3. Temps de traitement total pour chaque profil.

Tout d’'abord on observe que la stratégie consistant a ne focaliser que sur l'intersection permet
bien de traiter l'intérieur du volume cible. D’autre part, l'utilisation d’'un algorithme de calcul des
temps de tir relativement simpliste permet néanmoins d’obtenir de bons résultats en termes de

conformation du traitement.

On observe cependant que I'espacement de 1,5mm suivant la direction Ox entre les points
focaux est trop grand, puisque l'intégralité de la zone ciblée n’'est pas traitée, notamment pour les

premiers points focaux (points du bas).

Pour I'espacement de 0,5 mm on observe un surtraitement des tissus au-dela de l'intersection.
D’autre part le nombre de point focaux étant plus important, le temps de traitement total est lui
aussi plus important. L'espacement de 1 mm semble donc étre un bon compromis entre temps de

traitement total et traitement complet du profil.

A noter également que pour toutes les configurations, la température dans les tissus ne dépasse
jamais les 100° C. Pour la configuration la plus critique, a savoir le profil 1, avec Ax =0,5mm, la

température maximale atteinte est de 85°C.

2.3.b Second algorithme de calcul des temps de tir
Dans la méthode précédente le temps de tir associé a chaque point focal est déterminé a partir
d'un abaque calculé a partir d’'un tir unique en un seul point focal. Or les effets de diffusion
thermique jouent ici un rdéle important, ce qui est notamment visible dans le surtraitement lors d’'un

Ax de 0,5 mm.

Une méthode pour compenser ces effets et de considérer I'apport en énergie du tir précédent.

Ainsi un deuxiéme algorithme de détermination des temps de tir a été développé.

Pour un point focal donné, ce nouvel algorithme considére la dose thermique atteinte en ce point
lors du tir précédent et donne a partir de I'abaque le temps de tir nécessaire pour atteindre la dose

thermique qui additionnée a celle déja atteinte a la fin du tir précédent, permettra d’'atteindre la
valeur de 240 minss. Par exemple, considérons un tir en (Xfoc:Zfoc) = (2, 18). Le tir précédent a eu

lieu par exemple en (1,19), I'abaque de dose thermique nous permet de dire qu’a la suite de ce tir

précédent la dose thermique atteinte en (2, 18) est de 160 minss. Le second algorithme donnera a
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partir de 'abaque de dose le temps nécessaire pour atteindre lors d’une focalisation en (2, 18) la

dose de 80 minu; en ce point. La somme des deux doses donnant la dose cible de 240 mings.

Ce second algorithme de calcul des temps de tir a été simulé avec un Ax de 1 mm. Les
résultats des simulations numériques associées a ces nouveaux temps de tir sont présentés dans

la figure suivante (Fig. 12).

Figure 12. Zone traitée apreés le dernier tir de chaque configuration avec le second algorithme de
détermination des temps de tir. Le trait rouge représente la limite de lésion obtenue sans la
modulation du temps de tir (premier algorithme).

Les temps de tir associés a ce second algorithme de calcul sont reportés dans le tableau suivant
(tableau 4).
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Profil Temps de tir (s) (% de réduction)
1 101 (21 %)
2 65 (16 %)
3 52 (21 %)
4 67 (19 %)

Tableau 4. Temps de tir total pour chaque profil avec le second algorithme de détermination des
temps de tir. Pourcentage de réduction du temps de traitement total par rapport a la premiere
méthode de calcul des temps de tir.

La prise en compte de I'effet de diffusion permet d’obtenir des temps de tir plus courts pour chaque

point focal tout en conservant un traitement conformationnel du profil cible.

On observe cependant qu'autour des premiers tirs (points focaux du bas), certaines zones du plan
ne sont pas complétement traitées puisque la dose thermique y est inférieure a 240 mings.
Néanmoins le traitement en trois dimensions devrait permettre grace a la diffusion thermique,

d’apporter I'énergie manquante pour obtenir une ablation thermique complete dans ces zones.

2.3.c Traitements volumiques
A ce stade on dispose d’'une stratégie de positionnement spatial des points focaux et de deux
algorithmes de calcul des temps de tir associés. Le premier lit directement I'abaque des temps de
tir sans prendre en compte les tirs précédents, le deuxieme corrige le temps de tir en fonction de la

dose thermique atteinte lors du tir précédent.

Ces deux méthodes de planification du traitement ont été testées in silico sur un volume tumoral
segmenté a partir d'images de scanner d'un patient développant un CHC. Conformément aux
conclusions de I'étude de conformation dans le plan, 'espacement AXx entre deux points focaux
consécutifs dans le plan xOz est fixé a 1 mm. Le volume tumoral a été segmenté en utilisant le
logiciel open source 3DSlicer (http://www.slicer.org) [81] et I'axe d’'insertion de la sonde a été défini

dans ce méme logiciel (Fig. 13).
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Figure 13. Segmentatzon manuelle du volume tumoral avec le loglc1el 3DSlicer. Coupe axiale en
haut a gauche, sagittale en bas a droite et coronale en bas a droite. Représentation en 3 dimensions
en haut a droite. Le volume segmenté est représenté en rouge dans les différents plans. Dans la vue

3D, I’axe d’insertion choisi est représenté en bleu.

Un script a été développé sous Matlab pour générer automatiquement la planification du traitement
complet & partir du volume segmenté et de I'axe d'insertion défini dans 3DSlicer. Ce script a été
congu dans un souci de modularité, lui permettant notamment d’'étre réutilisé avec d’'autres
stratégies de traitement.

Pour ce faire, le script est découpé en quatre parties indépendantes (Fig. 14). La premiére partie
s’occupe de lire et de charger dans I'environnement Matlab les matrices de segmentation et de
position dans I'espace, sauvegardées dans les formats proposés par 3DSlicer. La deuxiéme partie

du script utilise I'axe d’insertion de la sonde et la segmentation pour définir I'ensemble des 4-uplet
( Zyans + Owans + Xpe + Zpe ) deéfinissant les propriétés spatiales des points focaux. La
troisieme partie ajoute le temps de tir HIFU ( t,;, ) en utlisant au choix lI'un des deux

algorithmes présentés précédemment. La quatrieme partie génére et sauvegarde les fichiers
permettant de simuler avec le logiciel CIVA médicale le traitement ainsi défini, ainsi qu’'un autre

fichier qui permet de visualiser dans 3DSlicer 'ensemble des points focaux (Fig. 15).
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Fichiers d'entrée Fichiers de sortie

Volume segmenté | Fichiers de simulation CIVA

Axe d'insertion | Fichier points focaux 3DSlicer

Script de planning du traitement

Calcul des Calcul des A
ISR arametres spatiaux temps de tir Slesilon e
des données P P i fichiers de sortie
O trans » Z trans » X foc » Z foc t HIFU

Figure 14. Schéma de principe du script de génération de la planification du traitement.

128624

100

F igure‘15. Vlsualisatior; dan; 3DSlicer des positions des points focaux générés automatiquement a
partir du volume segmenté et de I’axe d’insertion.

L'écart angulaire entre chaque plan de traitement a été fixé a 10°, puisqu’a 20 mm la distance

entre deux plans consécutifs est, avec cet angle, de 3,2 mm, ce qui correspond a I'épaisseur

traitée dans le plan yOz a cette distance, lors d’un tir ou tous les points focaux sont situés a 20

mm (figure 11, ligne 1). Cette épaisseur reste globalement identique avec les deux méthodes de

calcul des temps de tir.

Du fait de la taille de la zone de calcul, le pas spatial du maillage a di étre porté a 0,4 mm soit 1,6

A . Pour évaluer les erreurs associées a ce pas de discrétisation supérieur a la longueur d’onde,
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une étude de convergence a été réalisée dans le cas d’une focalisation dans I'axe du transducteur
a une profondeur de 20mm, pour un temps de tir total de 12 s. Quatre pas de discrétisation de la
zone de calcul ont été testés: 0,4 mm (1,6 A ),0,3mm (3,2 A ),0,2mm (0,8 A ), et0,1 mm
(0,4 A ). Du fait de la symétrie de la configuration, le maximum de pression est situé sur I'axe

Oz . Pour chaque pas, deux configurations de discrétisation ont été testées, une pour laquelle
les nceuds du maillage sont directement positionnés sur I'axe Oz , l'autre pour laguelle I'axe

Oz est positionné a équidistance de deux rangées contigués de nceuds du maillage (Fig. 16a).
Le graphique suivant représente pour chaque configuration, la valeur de la dose thermique atteinte

a la fin du tir au point focal (Fig. 16b).
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Figure 16. (a) Configuration du maillage, a gauche maillage centré sur I’axe Oz , a droite I’axe
Oz est positionné a équidistance entre deux rangées de nceuds. (b) Dose thermique atteinte au
point focal a la fin du tir de 12 secondes. Les points bleus font référence au positionnement
« centré » du maillage, les points orange a la configuration « éloignée ».
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Dans cette configuration particuliere, il y a bien convergence vers un méme résultat pour les deux
configurations de positionnement du maillage. On notera que lorsque le maillage est centré sur
l'axe Oz , la valeur finale de la dose thermique est surestimée et lorsque le maillage est le plus
éloigné de I'axe Oz le résultat est sous estimé. In fine, dans le cas du pas de discrétisation de
0,4 mm l'erreur sur la dose thermique finale atteinte apres 12 s de tir a 20 mm de profondeur est
de +-20 %. La réduction du pas du maillage n'étant pas possible, pour des raisons purement de
capacité de calcul, cette erreur relativement importante de 20 % sur la dose thermique finale devra
étre gardée a l'esprit lors de I'analyse des résultats. Néanmoins, selon la position du maillage, le
résultat est soit surestimé, soit sous-estimé. Du fait du grand nombre de points focaux, on peut
espérer, du fait de la diffusion thermique, un résultat final moyenné entre les sur et les sous

estimations.

Apreés calcul, les doses thermiques finales, obtenues aprés le dernier tir HIFU, ont été réimportées
dans I'environnement 3DSlicer, permettant ainsi de comparer le volume ablaté avec le volume
tumoral. La conformation du traitement est évaluée grace au coefficient de similarité de Dice [82]

définie par la relation :

V cible a Vablaté

Cri, =2X ——Mm———
Dice
V civte tV ablate

Avec V_,. le volume cible et V le volume traité. Le numérateur est égal a l'intersection

ablaté
des deux volumes et le dénominateur a la somme des deux volumes. Lorsque les deux zones sont
identiques le coefficient de similarité vaut 1, si les deux zones sont complétement disjointes, le

coefficient vaut 0.
Enfin, dans cette configuration de volume tumoral et de position de I'axe d’insertion, la profondeur
de traitement maximale ( z,. ) est de 21 mm. La stratégie d'interpolation au plus proche

s’appligue également pour les valeurs supérieures a la profondeur maximale stockée dans
I'abaque (20 mm), ainsi un point a 21 mm de profondeur se verra attribuer un temps de tir HIFU

égal au point situé a 20 mm de profondeur et de méme abscisse.

La dose thermique finale associée a I'algorithme de temps de tir sans corrections est visible sur la
colonne de gauche de la figure suivante (Fig. 17), celle associée au second algorithme est visible

sur la colonne de droite de la méme figure.
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Temps de tir sans corrections

)

L— 1 20 mm

Figure 17. Champs de dose thermique obtenus apres le dernier tir HIFU pour les deux méthodes de
calcul des temps de tir. La méthode sans corrections des temps de tir est présentée sur la colonne de
gauche, celle avec corrections sur la colonne de droite. Le contour du volume tumoral est en rouge,
la limite de 240 miny; pour la dose thermique est en vert. L’échelle de dose thermique est en
puissance de 10 sys3.
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Le tableau suivant (tableau 5) présente les différentes métriques associées aux deux traitements :

Algorithme | Volume Volume Volume Volume Coefficient |Nombre de | Temps de
temps de|tumoral total ablaté tumoral non DICE points traitement
tir (cm?3) (cm?®) non ablaté |tumoral focaux total

(cm?®) ablaté

(cm’)

SEMS 17,0 28,5 0,0 11,5 0,75 1198 | 80 min 14
correction s
Avec idem 24,2 >0,1 7,3 0,82 idem | 29 Min26
corrections s

Tableau 5. Métriques associées aux traitements complets.

La conformation du traitement dans les deux cas est correcte avec un coefficient DICE supérieur a
0,75. Pour la stratégie sans corrections des temps de tir, le volume tumoral est traité dans son
intégralité au prix d'un temps de tir total de 1 h 20 min. En comparaison, le temps d’émission des
radiofréquences avec les sondes de RFA pour le traitement d'un volume de 5 cm de diamétre est
de I'ordre de 30 minutes [79].

La stratégie de traitement avec correction des temps de tir est, elle, plus courte de 20 minutes,
mais présente a certains endroits, notamment entre deux étages, des zones tumorales non

traitées. L'écart entre deux étages ( z ) est calculé pour que le AXx entre les points focaux

trans
les plus bas de I'étage supérieur et les points focaux les plus hauts de I'étage inférieur, soit
identigue au A Xx pour les points d'un méme plan, soit 1 mm. Une solution pour éviter ce sous
traitement pourrait étre de diminuer cette espacement inter-étage, avec pour conséquence une

|égére augmentation du temps de traitement total.

Il est a noter également que la limite des 100 degrés est atteinte localement pour les deux
stratégies de traitement. Lorsque qu’elle est atteinte, cette température se retrouve dans une zone

relativement proche du transducteur.

2.4 Stratégie de traitement en zigzag
La conformation du traitement obtenu avec la méthode précédente de positionnement dans
I'espace des points focaux est, certes relativement correcte, néanmoins on note la présence d'un
effet « pétales » particulierement visible dans le plan xO’ y et sur le modéle 3D du volume traité
(Fig. 17). Cet effet correspond au surtraitement dans les directions des différents plans de tir
xOz

Dans l'optique d’obtenir une meilleure conformation du volume traité avec le volume cible, une
autre méthode de balayage de la surface a traiter a été étudiée. La méthode proposée consiste a
découper chaque étage de traitement en quartiers et a positionner les points focaux le long d’'une

trajectoire en zigzag a la surface des quartiers (Fig. 18).
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Figure 18. Stratégie de répartition en zigzag des points focaux a la surface du volume cible. (a) Le
volume est toujours découpé en étages pour limiter les translations de la sonde le long de I’axe
d’insertion. (b) et (c) Un secteur angulaire est défini (d) Les points focaux (bleu) sont positionnés le
long d’une trajectoire en zigzag (ligne pointillée rouge) qui tapisse la surface de la section
angulaire.

L'idée sous-jacente est qu'avec cette stratégie, I'accumulation d’énergie et la diffusion qui en
résulte est répartie sur toute la surface plutdt que suivant une seule ligne, évitant ainsi
théoriqguement I'effet « pétales ». Un des effets attendu est également de pouvoir écarter les point
focaux, puisque chaque point bénéficiera de la diffusion thermique issue de plusieurs tirs
précédents, avec pour conséquence de réduire le temps de traitement total. (Fig. 19).

101



/

-

-IIlc--."’

Figure 19. A gauche, stratégie de traitement rectiligne, le point focal en cours de traitement
bénéficie principalement de la diffusion thermique du tir précédent. A droite, dans le cas de la
méthode de positionnement en zigzag, un nombre plus important de tirs antérieurs participent aux
phénomeénes de diffusion thermique.

Cette nouvelle stratégie de positionnement spatiale a été implémentée dans le script de
planification du traitement et testée sur le méme volume tumoral que précédemment. Les temps

de tir ont été calculés avec I'algorithme de temps de tir sans corrections.

Du fait de I'effet de la diffusion que I'on espére plus important, I'espacement entre les points focaux
a été porté & 2 mm, aussi bien suivant 'axe Ox que Oy . La limite de +- 5mm de désaxage
suivant 'axe Ox a été conservée. Deux ouvertures angulaires ont été testées, une a 30 degrés
et une a 15 degrés. A 20 mm, un espacement de 2 mm entre deux points focaux consécutifs
suivant la direction Oy donne une ouverture angulaire d’environ 6 degrés, ce qui implique qu'a
cette profondeur, pour un quartier d’ouverture angulaire de 15 degrés, 3 points focaux pourront
étre positionnés sur la largeur du zigzag (Fig. 20). Pour une ouverture a 30 degrés 6 points focaux
pourront étre positionnés.
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Figure 20. Points focaux a la surface du volume tumoral, positionnés avec la méthode des zigzags.
En bleu clair les points appartenant a la méme trajectoire en zigzag (fleche orange).

Comme pour la stratégie de positionnement rectiligne des points focaux, la dose thermique atteinte
apres le dernier tir HIFU a été réimportée dans 3DSlicer pour comparaison avec le volume cible.
La figure suivante (Fig. 21) présente les résultats du traitement pour les deux valeurs d’ouverture
angulaire. L'ouverture de 15 degrés est présentée sur la colonne de gauche, celle de 30 degrés

sur la colonne de droite.
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Secteur angulaire 30 degrés

Figure 21. Champs de dose thermique obtenus apreés le dernier tir HIFU pour la méthode de
positionnement des points focaux en zigzag. L’ouverture angulaire de 15 degrés est présentée sur la
colonne de gauche, celle de 30 degrés sur la colonne de droite Le contour du volume tumoral est en
rouge, la limite de 240 minys pour la dose thermique est en vert. L’échelle de dose thermique est en

puissance de 10 sys.

104



Le tableau suivant (tableau 6) présente les métriques associées au traitement.

Ouverture |Volume Volume Volume Volume Coefficient |Nombre de | Temps de
angulaire |tumoral total ablaté tumoral non DICE points traitement
(cm?3) (cm?®) non ablaté |tumoral focaux total
(cm?®) ablaté
(cm’)
30 degrés 17,0 21,7 0,1 4,9 0,87 731 54 min 3 s
15 degrés | idem 23,3 0.1 6.3 0,84 g1 | %0mn 30

Tableau 6. Métriques associées aux traitements utilisant la méthode de positionnement des points
focaux en zigzag.

Avec l'ouverture angulaire de 30 degrés, on observe que I'effet pétale dans le plan xO’y est
beaucoup moins visible. On pergoit néanmoins dans ce plan, une surface de traitement
légerement bombée pour quelques quartiers. En revanche, il apparait clairement dans les plans

zO’x et zO’y , ainsi que sur le modele 3D, que la surface du volume traité n’est pas lisse et

que 'on distingue bien les rangées de points focaux ayant un  z,

oc

identiques.

L'aspect général du volume traité change peu avec I'ouverture a 15 degrés, les rangés de points
focaux sont légérement plus atténuées et les surtraitements associés aux secteurs angulaires sont

également un peu moins visibles.

Les coefficients DICE sont un peu meilleurs avec cette méthode de positionnement des point
focaux, puisqu’ils sont de 0,87 et 0,84 pour la méthode de positionnement en zigzag avec une
ouverture angulaire respectivement de 30 et 15 degrés contre 0,75 et 0,82 pour la méthode de
positionnement rectiligne respectivement sans et avec corrections des temps de tir. Cet indicateur
est néanmoins a nuancer, puisque dans le cas d’'une ablation d’'une tumeur solide, on cherche a
éviter a tout prix les zones tumorales non traitées. Ainsi la méthode avec I'ouverture angulaire de
30 degrés présente un meilleur indice de similarité et pourrait donc étre considérée comme
meilleure, or le volume non traité avec cette méthode est plus important qu'avec I'ouverture

angulaire de 15 degrés qui posséde un coefficient DICE plus faible.

On remarque également que malgré I'écartement plus important des points focaux entre eux, le
temps de traitement total est sensiblement équivalent a celui de la méthode de positionnement
rectiligne avec corrections des temps de tir, soit environ une heure. Ceci est di au fait que les
frontieres des quartiers sont superposées, ce qui fait que certains points focaux proches de la
frontiere de deux quartiers contigus sont trés proches. Ceci explique notamment pourquoi le temps
de traitement total avec I'ouverture de 30 degrés est un peu plus court que celui de 15 degrés,
puisqu’il y a deux fois moins de quartiers. Cette superposition des frontiéres n’étant pas visible sur
la surface de traitement finale, elle n’entraine donc pas de surtraitement et on en déduit qu’elle est

nécessaire.
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Il est également important de noter que cette méthode de positionnement des points focaux
impliqgue un nombre beaucoup plus important de déplacements de la sonde, puisqu’elle tourne
autour de son axe d'insertion pour déplacer les points focaux de parametre z;. identiques sur la
trajectoire en zigzag. On peut légitiment se demander si le gain en conformation du traitement
apporté par cette méthode en zigzag justifie un nombre plus important de déplacements de la
sonde et a des bénéfices supérieurs aux possibles conséquences qui découlent de ces

déplacements.

Enfin comme pour la méthode précédente de positionnement rectiligne des points focaux, la
température de 100 degrés est localement dépassée pendant le traitement pour les deux

ouvertures angulaires.

3 Discussion

La méthode de positionnement des points focaux uniquement a la surface du volume cible semble
permettre de traiter le volume tumoral dans son intégralité, quel que soit la méthode de
positionnement des points focaux et quel que soit la profondeur de traitement (jusqu’a 20 mm). De
plus, quel que soit la méthode de planification du traitement, le traitement focal offre une
conformation du traitement relativement correcte. Un certain nombre de limites peuvent néanmoins
étre soulevées, au premier rang desquels une température supérieure a 100 degrés observée
dans les tissus. Une fréquence plus faible, comme celle déterminée au chapitre précédemment

pourrait permettre d'éviter d’'atteindre cette température.

3.1 Limites de la simulation numérique
Tout d’abord, comme soulevé dans un paragraphe précédent, le pas de discrétisation spatial élevé
pour les simulations de traitement complet incite a la prudence sur les interprétations des

variations fines de forme pour les zones traitées pour les traitements complets.

D’autre part, I'abaque de temps de tir, utilisé pour toutes les configurations de planification du
traitement, donne les doses thermiques avec un pas temporel d’'une seconde. Ce pas pourrait étre
réduit pour obtenir des temps de tir plus précis. De méme, du fait du pas spatial et des
interpolations entre le maillage de simulation et la position des points focaux, le profil des temps de
tir (Fig. 11) présente un aspect non lisse, qui n’a pas de sens physique. La qualité de I'abaque
pourrait donc étre améliorée en réduisant le pas de discrétisation du maillage. De plus
l'interpolation entre point focal réel et point focal contenu dans I'abaque se fait au plus proche, une

interpolation linéaire permettrait également d’améliorer la précision de I'abaque.

En pratique pour éviter I'échauffement de la sonde et la destruction du transducteur, un systéme
de refroidissement par circulation d’eau est généralement ajouté. Ce systeme n’est pas modélisé

dans cette configuration de traitement complet et son impact sur la température dans les tissus
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n'est donc pas pris en compte, ce qui limite également I'analyse des simulations. Néanmoins le
refroidissement de la sonde pourrait aider a limiter I'échauffement dans la zone proche du
transducteur et donc également empécher I'échauffement supérieur a 100 degrés observé dans

les tissus.

Enfin, une limite trés importante des simulations est qu’elles considéerent un milieu homogéne
aussi bien spatialement que temporellement, (sauf la perfusion sanguine qui est coupé lorsque la
dose thermique dépasse le seuil de lésion). Les phénoménes non linéaires, de cavitation et de
réflexion ne sont pas modélisés. Les résultats sont donc a priori éloignés de la réalité et essayer
d’optimiser finement le traitement a partir de simulations numérigques peut s'avérer étre une tache

vaine au regard de la complexité des phénoménes réellement mis en jeu.

3.2 Limites des stratégies de traitement conformationnel
L'objectif des travaux présentés dans ce chapitre était de tester la conformation des différents
traitements selon les méthodes de planification du traitement, aussi le volume cible correspondait
directement au volume tumoral segmenté, en pratique il faut ajouter une marge, en général d’'un
centimétre [79] autour du volume tumoral. Cette marge limite d’autant le diamétre de tumeur
traitable avec cette sonde (on obtient une tumeur de 2cm de diametre). Cette fréquence de 6MHz
est donc trop élevée, comme vu dans le chapitre précédent, pour espérer rivaliser avec les sondes

interstitielles actuelles en termes de rayon de traitement.

La méthode en zigzag, si elle présente un coefficient de similarité un peu supérieur a la méthode
rectiligne, nécessite de nombreux mouvements de la sonde. Son intérét n’est donc pas évident.
D’autant que quel que soit la méthode choisie, aussi bien pour le positionnement des points focaux
gue pour le calcul du temps de tir, le traitement est globalement conformationnel et les variations
de forme du volume traité sont de quelques millimétres. Outre les remarques soulevées sur la
précision des simulations, on peut Iégitiment se demander si une telle précision est
intrinséquement nécessaire pour les traitements du cancer primaire du foie. En effet, puisqu'il n'y a
pas de traitements systémiques adjuvant pour le traitement du CHC, la recherche d'un traitement

complet avec des marges suffisantes est primordiale.

De plus, essayer de maximiser l'effet de la diffusion thermique en optimisant la position des points
focaux (méthode du zigzag) ne permet pas de gagner un temps important par rapport a une
optimisation sur le temps de tir en lui-méme, puisque la méthode de positionnement rectiligne avec
correction des temps de tir, permet I'ablation en 1 heure d'un volume similaire. D’autre part
I'atténuation, la diffusion et la perfusion peuvent varier fortement au sein d’'un méme tissu et selon
les individus. Utiliser une méthode de planification du traitement se basant sur le phénoméne de
diffusion pour espérer obtenir un traitement conformationnel précis et répétable est, au vu de ces

variations, hautement discutable.
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Du fait de la forte hétérogénéité des parametres tissulaires et du fait de I'absence de monitorage
en temps réel de I'évolution des Iésions pour cette application, on peut se demander si la
recherche d’'une méthode pour la planification du traitement ne devrait pas plutét consister a
déterminer les parameétres pour que le traitement complet soit assuré quel que soit les variations

des parametres tissulaires, au lieu de rechercher une conformation maximale dans un cas précis.

Dans cette optique, la puissance relativement faible délivrable par le transducteur est une limite
importante, puisque non seulement le temps de traitement total est trés long, mais cela rend
également le traitement d’'autant plus dépendant et sensible aux variations des paramétres de
perfusion et de diffusion. Pour s’en convaincre il suffit de regarder les termes de la BHTE, plus
'apport d’énergie ultrasonore est faible, plus les deux termes de diffusion et de perfusion vont
jouer un réle important dans la dynamique de variation de la température. Un traitement généré
par un transducteur de faible puissance est donc plus sensible aux variations intra et inter-
individus.

In fine, les limites de la simulation numérique étant nombreuses, pour s’assurer de la capacité
réelle de la sonde a générer un traitement conformationnel, I'évaluation des performances de la
sonde en pratique est d’autant plus cruciale. D’autre part, la variabilité des parametres physiques
et la faible puissance du transducteur incitent a disposer d’'un monitorage précis de I'évolution des
lésions thermiques pendant les tirs HIFU pour s’'assurer dun traitement complet et
conformationnel. La bi-modalité de la sonde, pourrait ici jouer un rdle important a condition de

disposer de méthodes d’imageries ultrasonores fiables de monitorage.

Pour piloter la sonde aussi bien en mode thérapie qu'en mode d’imagerie, une plateforme
robotique a été développée. Le chapitre suivant présentera cette plateforme et les essais en

imagerie et en thérapie réalisés avec les prototypes de sonde.
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Chapitre 4 Plateforme de navigation
ultrasonore assistée par la robotique
pour le pilotage de la sonde
Interstitielle

1 Procédure de traitement
Nous avons présenté dans le chapitre précédent les outils et les méthodes développés pour définir
automatiquement la planification conformationnelle du traitement, en fonction du volume tumoral.

Ce dernier étant segmenté a partir d'images de scanner préopératoire.

Pour pouvoir utiliser ce type d'imagerie pour la planification du traitement et éviter tout décalage
spatial avec le traitement en lui-méme, il faut pouvoir en pratique, lors du geste d'insertion de la
sonde dans le foie, insérer la sonde trés précisément suivant I'axe d’insertion défini avec I'imagerie
scanner. Cette contrainte impose de recaler précisément I'imagerie scanner avec la position dans
I'espace de la sonde. Cette approche reste néanmoins problématique, puisque rien ne garantit que
le geste d'insertion en lui-méme n’entraine pas un déplacement ou une déformation du volume
tumoral. Une solution consiste a effectuer une imagerie scanner apres insertion de la sonde.
Néanmoins, ceci impose que la procédure se déroule dans un environnement permettant ce genre

d’'imagerie peropératoire.

La sonde étant bimodale, i.e. capable de générer des séquences de thérapie et d'imagerie, une
autre approche possible pour la planification du traitement, consiste a utiliser directement les
images B-mode générées par la sonde une fois insérée dans la tumeur. Pour la segmentation du
volume tumoral, un volume d’'imagerie en 3 dimensions peut étre reconstruit a partir de ces images
échographiques planes obtenues in situ. L'avantage de cette méthode est qu’elle fournit avec

précision la forme du volume & ablater par rapport a la position du transducteur.

Avec cette approche d'imagerie échographique in situ pour la planification du traitement, la
procédure compléte de traitement associée a ce prototype de sonde interstitielle peut se découper
en quatre phases distinctes. La premiére phase de la procédure est semblable a n'importe quelle
autre procédure interstitielle, puisqu’il s'agit de la phase d’insertion de la sonde au sein de la
tumeur. La deuxiéme phase correspond a la phase de reconstruction ultrasonore 3D, pendant
laguelle la sonde génére des images 2D B-modes et est déplacée pour balayer tout le volume
d’intérét (tumeur + contours). A la suite de la reconstruction 3D, le volume tumoral est segmenté et
la planification du traitement est définie en fonction de ce volume. La troisieme phase correspond

au traitement HIFU en lui-méme. Pendant cette phase, pour chaque point focal précédemment
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défini, la sonde doit étre déplacée au besoin et générer le tir HIFU correspondant. La quatrieme et
derniere phase est elle aussi commune a d’autres procédures d'ablation thermique, puisqu’il s’agit
d’une phase d’évaluation finale par I'imagerie des Iésions thermiques. Les phases d’insertion de la
sonde et d'évaluation du traitement étant déja présentes dans d’autres procédures réalisées en

clinique, elles n’ont pas été particulierement étudiées dans ces travaux.

Les outils pour la définition de la planification du traitement a partir d'un volume segmenté ont été
présentés dans le chapitre précédant. Il nous faut donc développer les outils pour la
reconstruction 3D et le traitement HIFU pour pouvoir proposer une procédure compléte de
traitement. Ces deux phases de planification et de traitement nécessitent de pouvoir déplacer la
sonde précisément en translation et en rotation autour de son axe d’insertion. La phase de
planification nécessite pour la reconstruction 3D, d’enregistrer en temps réel les images B-mode et
leurs positions dans I'espace. Pour répondre a ces besoins, une plateforme robotique pour le

pilotage de la sonde pour la procédure de traitement complet a été développée.

2 Plateforme robotique

La plateforme robotique est constituée de 4 composants, i) la sondes interstitielle en elle-méme, ii)
un échographe de recherche (Vantage 256, Verasonics, Etats-Unis) capable de piloter la sonde en
mode imagerie et en mode thérapie, iii) un bras robotique 7 axes (LBR iiwa, Kuka, Allemagne)
pour le déplacement et l'indication de la position dans I'espace en temps réel de la sonde, iv) un
ordinateur central, en charge de récupérer les données via le logiciel open source Plus Toolkit
(https://plustoolkit.github.io/) [83] et de les afficher avec le logiciel 3DSlicer. L'ordinateur central, le
robot et I'échographe communiquent entre eux via un réseau local. La figure suivante présente la

plateforme compléte (Fig. 1).

Sonde interstitielle

S
s — [

Ordinateur central

DSli Plus Toolkit Matil
ice-P1TS Toolkit LLShia Echographe / générateur HIFU

(Vantage 256)

;
Figure 1. Photo de la plateforme robotique avec ses différents composants.
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2.1 Ordinateur central
L'ordinateur sur lequel les logiciels 3DSlicer et Plus Toolkit sont exécutés, est I'élément central de
la plateforme. Pendant la phase de reconstruction 3D de la procédure, Plus Toolkit recoit les
images B-modes en provenance de I'échographe et la position dans I'espace de la sonde en
provenance du robot, et reconstruit le volume 3D a partir de ces flux de données. Le volume

reconstruit est ensuite transféré & 3DSlicer pour visualisation.

Une fois la reconstruction terminée, le volume tumoral est segmenté - manuellement - pour pouvoir
étre utilisé par le script de planification de traitement présenté dans le chapitre précédent. Ce script

a été légerement modifié pour pouvoir générer en plus des fichiers de simulation numérique et de

visualisation des points focaux dans 3DSlIcier, un fichier contenant 'ensemble des 5-uplet ( z

trans

v Ouans + Zpe » Xpe » Uy ) définissant tous les points focaux de la procédure.

Pour I'exécution de la phase de traitement, un module complémentaire a été développé dans
3DsSlicer pour piloter le robot et 'échographe en mode thérapie. Ce module charge le fichier des

points focaux définis par le script de planification du traitement, puis pour chaque point focal,

envoie d’'abord au robot les parametres relatifs a la position de la sonde ( z v Bpans )- Ce

trans

dernier déplace alors la sonde vers la position de consigne, puis envoie un message au module

3DSlicer lui indiguant que la position est atteinte. Le module envoie alors a I'échographe les

parametres du tir HIFU ( z,. , X,

oc

., tyru )- Une fois le tir HIFU effectué, I'échographe envoie

un message au module pour indiquer la fin du tir, la séquence se répéte ensuite pour chaque point

focal.

2.2 Bras robot
Pour pouvoir réaliser la procédure de traitement complet, différents programmes ont été
implémentés sur le robot. Le premier est un programme qui s'exécute en tache de fond dés que le
robot est mis sous tension. Ce programme permet d’envoyer sur le réseau la position dans
'espace en temps réel de la platine du robot, en paralléle de tout autre programme en cours

d’exécution sur le robot.

Un deuxiéme programme a été réalisé pour la phase de reconstruction 3D, pour que l'image B-
mode 2D générée par la sonde, balaye le volume autour de I'axe d’insertion. Une premiére rotation
de 360 degrés est réalisée et si tout le volume n’'a pas été imagé, la sonde translate de 18 mm

vers le haut et une deuxiéme rotation compléte est effectuée.

Enfin un troisiéme programme a été implémenté pour la phase de traitement. Ce programme se

connecte au module de traitement développé dans 3DSlicer et ce dernier lui envoie les

coordonnées 0 et z a atteindre. Une fois cette position atteinte, le programme renvoie

trans trans

une instruction signifiant que le robot a atteint sa position au module 3DSlicer.
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2.3 Echographe
L'échographe permet de programmer un grand nombre de séquences ultrasonores d’'imagerie et
de thérapie. En mode imagerie, une séquence permettant la reconstruction d’'images sectorielles
de 30 degrés d'ouverture et 50 mm de profondeur a été développée spécifiquement pour le
transducteur des sondes interstitielles. La fréquence centrale théorique des transducteurs était
donnée a 6MHz, cependant les mesures effectuées par le constructeur par la méthode du « pulse-
echo » donnent des fréquences centrales un peu plus élevées aux alentours de 6,4 MHz. En
pratique les images B-mode ont été reconstruites a partir d’ondes planes a la fréequence centrale
de 6,25 MHz. Au total 11 angles différents ont été utilisés pour la direction de propagation des
ondes planes, avec un incrément angulaire de 6,8 degrés entre chaque angle. Cette ségquence
permettait de reconstruire 10 images par seconde. En plus de la séquence d’imagerie et de la
reconstruction des images B-mode, le programme développé pour I'échographe permettait

d’envoyer sur le réseau chaque image immédiatement aprés sa reconstruction.

Un second programme a été développé pour la phase de traitement HIFU. Celui-ci récupere les
informations envoyees par le module 3DSIcier ( X,. , Z, , tyry ) €t exécute le tir

correspondant.

2.4 Communication inter-systémes
Le logiciel Plus Toolkit sert a l'origine d’intermédiaire entre différents systémes médicaux,
principalement d'imagerie et de positionnement dans I'espace, et 3DSlicer. En effet les fabricants
de chaque systeme utilisent leur propre standard pour le transfert de leurs données. Plus Toolkit
reconnait un certain nombre de systémes et peut nativement récupérer les données qu’ils envoient
et les formater pour les transférer vers 3DSlicer et ainsi permettre leur visualisation dans ce
logiciel. Le bras robot Kuka LBR iiwa et I'échographe Verasonics Vantage 256 ne font pas parti des
systemes nativement reconnus par Plus Toolkit. Néanmoins, ce logiciel reconnait des données
formatées selon le protocole OpenlGTLink (http://openigtlink.org/) [84]. C’est un protocole de
couche application, il peut donc entre autre étre utilisé pour la communication entre différents

systémes connectés sur un réseau local suivant le protocole TCP/IP.

En pratique le logiciel Plus Toolkit est configuré a son lancement par un fichier xml qui définit les
différents systémes desquels il devra récupérer les données. Dans le cas de cette plateforme
robotique, ce fichier a été écrit de tel sorte gu'il indique que le logiciel devra recevoir les données
issues d'un systéme d’'imagerie connecté sur le réseau local suivant le protocole OpenlGTLink et
d’'un systéme de positionnement dans I'espace connecté sur ce méme réseau, suivant ce méme
protocole. Le logiciel Plus Toolkit crée un client pour chacun de ses systémes et essaie de se
connecter a eux. Cela signifie que chaqgue systeme doit exécuter un programme serveur qui attend

la connexion en provenance de Plus Toolkit.
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Pour que le robot et I'échographe puissent envoyer leurs données et qu’elles soient reconnues par
Plus Toolkit, un serveur capable d’envoyer les données selon le format spécifié par le protocole

OpenIGTLIink a été implémenté sur ces deux machines.

En plus de ces fonctions de récupération de données et de formatage pour 3DSlicer, Plus Toolkit
embarque un algorithme de reconstruction ultrasonore 3D. L'exécution de cet algorithme est
déclenché depuis 3DSlicer et le volume reconstruit par Plus Toolkit lui est retransmis a la volé pour

pouvoir étre visualisé.

A ce stade on dispose donc de tous les outils pour la deuxiéme phase du traitement a savoir la
planification du traitement a partir de la reconstruction ultrasonore 3D. Le schéma suivant illustre
les échanges de données et les différents programmes utilisés par la plateforme robotique pour

cette phase (Fig. 2).

4 Ordinateur central )
-
Positions Robot ]
Matlab Plus Toolkit ,
dans I'espace

. . Position

Planning du traitement < . Balay_age
temps réel | volumique
A -Récupération données L
Points Tumeur
focaux segmentée -Reconstruction 3D
v
-

3DSlicer Echographe ]
Visualisation Données -Formatage 3DSlicer Images B-mode

. < Reconstruction
- position de la sonde | - .

. formatées images B-mode
- images B-mode <
- reconstruction 3D L
- points focaux
Segmentation
- /

Figure 2. Schéma de la plateforme et de son fonctionnement pendant la phase de planification du
traitement.

Pour la troisieme phase, la phase de traitement, il faut pouvoir envoyer des ordres au robot pour
gu'il déplace la sonde et a I'échographe pour gu’il exécute la séquence ultrasonore HIFU.
L'architecture logicielle de 3DSlicer lui permet d’exécuter des modules personnalisés développés
en C++. Un tel module a été développé spécialement pour piloter le bras robot et I'échographe

pour que soit exécuter la phase de thérapie HIFU.

Ce module charge les parameétres de tous les points focaux du traitement générés par le script
Matlab de planification du traitement et envoie via un serveur, toujours suivant le protocole

OpenlIGTLInk, les parameétres de position de la sonde et de tir HIFU. Un client spécifique a été
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développé sur le robot pour recevoir les positions a atteindre et un client a été développé sur

I'échographe pour recevoir les parametres du tir HIFU.

La figure suivante (Fig. 3) représente le schéma de la plateforme lors de la phase de traitement

HIFU avec la sonde interstitielle.

4 Ordinateur central )
-
Positions Robot ]
3DSlicer Plus Toolkit ,
, dans I'espace
. N Données < Position Déplacement
Vlsuallls_atlon formatées ) L . temps réel sonde
- position de la sonde |4 -Récupération données
- reconstruction 3D \

- points focaux

-Formatage 3DSlicer
Exécution
du traitement HIFU Echographe
\ /
2+ 4 Tirs HIFU
Paramétres position sonde —»
Indication déplacement effectué «— \ J

Parametres tirs HIFU —»

Indication tir effectué <«—

Figure 3. Schéma de la plateforme et de son fonctionnement pendant la phase de traitement HIFU.

2.5 Protocole OpenIGTLink
Actuellement trois versions du protocole sont définies. Dans ces travaux la version 2 a été en
partie implémentée. Dans cette version, le protocole définit un en-téte sur 58 octets qui donne
notamment le type de donnée contenue dans le message. Selon ce type, le corps du message est
différent. En version 2, 18 types de messages différents sont définis. Pour la plateforme, seul trois

ont été implémentés.

Le type TRANSFORM contient une matrice de position dans I'espace. Une telle matrice contient
12 éléments non triviaux et le corps d’'un message de type TRANSFORM est constitué de ces 12

éléments.

Le type IMAGE contient une matrice en 3 dimensions. Le corps du message contient en plus des
données contenues dans la matrice, un certain nombre d’information sur la matrice en elle-méme,
notamment sa taille, le type de donnée (entier signé ou non, nombre flottant etc.) ou encore sa

position dans I'espace.

Le dernier type de message implémenté pour cette plateforme est le type STRING qui permet
d’envoyer du texte de taille quelconque. C’est ce format qui est utilisé par le module de traitement

dans 3DSlicer pour envoyer au robot et a I'échographe les informations de position et de tir HIFU.
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Les différents composants utilisant des langages différents, les implémentations de ce protocole et
des différents programmes décrits précédemment, ont été développés dans trois langages
différents, C++ (3DSlicer), Java (Robot Kuka) et Matlab (Echographe Verasonics).

3 Essais de reconstruction ultrasonore 3D

Pour évaluer les capacités de la plateforme pendant la phase de planification de traitement, des
fantdbmes de gel imitant des tumeurs solides de CHC ont été insérés in vitro dans des échantillons
de foie de génisse. La sonde était ensuite insérée dans ce dispositif (Fig. 4) et la procédure de
reconstruction décrite précédemment était lancée. L'objectif étant de reconstruire un volume

ultrasonore 3D dans lequel le fantdme y serait visible dans son intégralité.

Sonde interstitielle

/

Absorbant

Fantome de gel

Plan d'imagerie B-mode

Foie de génisse

Figure 4. Dispositif in vitro utilisé pour I’évaluation de la plateforme pour la phase de planification
du traitement.

Le gel, composé d’agarose, de cellulose, de glycérol, de bleu de méthyléne et d’eau distillé, a été
préparé selon la méthode décrite dans I'étude de Scoot et all 2000 [85]. Il est liquide a 65 degrés
et solide a 37 degrés. Des études antérieures [86], [87] ont montrées que ce type de gel est
hyperéchogéne par rapport aux tissus hépatiques. Dans ces études le gel liquide était injecté
directement dans les tissus, ce qui permettait de créer des fantdbmes d’environ 1cm de diametre au
maximum, puisque I'élasticité des tissus ne permettait pas au gel liquide de s’agglomérer
d’avantage en un seul site. Cette méthode est suffisante pour modéliser des métastases mais ne

permet pas de modéliser des tumeurs solides de plusieurs centimétres de diametre. Pour pouvoir
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créer des gels de dimensions suffisantes, les fantdmes ont été moulés dans des moules en pate a

modeler avant leur insertion dans les échantillons de foie de génisse.

Au total 8 fantbmes de tumeurs solides ont été réalisés, 5 avaient un diametre moyen aux
alentours de 20 mm. Pour ces gels de faible diamétre la sonde était insérée a cbté des fantbmes
et la reconstruction volumique ne nécessitait pas une révolution compléte de la sonde autour de
son axe d'insertion. Les trois derniers, avaient un diamétre moyen autour de 40 mm et disposaient
d’un trou en leur centre pour le passage de la sonde. Parmi les 5 fantdmes de faible diamétre, un
possédait une forme générale aplatie, avec une dimension nettement inférieure aux autres. De

méme, un des fantdbmes de grand diamétre a été moulé avec cette forme (Fig. 5).

J_.!_;_f_ .__i_ | \‘\li i ol

gk - ' =% 3 .
Figure 5. Fantdmes de tumeurs solides de CHC . (a) et (c) Fantéme de grand diametre (diamétre
moyen ~ 40 mm) (Fantéme n°6). (b) et (d) Fantdme de grand diametre de forme aplatie (grand
diametre ~ 40 mm, hauteur ~20 mm) (Fantéme n°7).

La résolution spatiale de I'image obtenue par la reconstruction ultrasonore 3D a été évaluée en
mesurant les dimensions de la réponse impulsionnelle spatiale a -6dB associée a un fil de cuivre
de 70 um de largeur. Du fait de I'absence de lentille convergente a la surface du transducteur et de
la diffraction associée a la largeur du transducteur, I'épaisseur du faisceau ultrasonore augmente
avec la distance. Ainsi la résolution dépend de la profondeur. A 30 mm, la résolution mesurée était

de 0,7 mm selon la direction Oz , 5,8 mmselon Oy etl1,7 selon Ox

Malgré une résolution spatiale de plusieurs milliméetres dans la direction Oy , les fantbmes de

gels étaient tous visibles et bien délimités dans les images issues des volumes reconstruits (Fig. 6
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et Fig. 7). Le contraste entre la zone de l'image associée au gel et celle associée aux tissus

Sfantéme - S foie

hépatiques, a été calculé selon la formule C= avec S et S les valeurs

fantome foie

foie
moyennes du signal respectivement dans le fantdme et dans le foie. Dans tous les cas le contraste
était supérieur a1, C = 1,7 + 0,4 (max 2,3, min 1,1), ce qui signifie une intensité moyenne du

signal dans le gel au moins égale au double du signal moyen dans les tissus hépatiques.

Figure 6. Images issues de 3DSlicer a la fin de la procédure de reconstruction 3D pour un fantdbme
de grand diamétre (Fantome n°6). (a) Image 2D B-mode envoyée par I’échographe et visualisée en
temps réel. (b) Vue en 3 dimensions du volume reconstruit. (c) et (d) Plans de coupe du volume
reconstruit. Les dimensions du fantéme imposaient deux étages de révolution compléte de la sonde
pour I’imager en intégralité. La superposition des deux étages est bien visible en (d). La différence
de qualité de résolution spatiale est également bien visible entre (c) et (d).
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Figure 7. Images issues de 3DSlicer a la fin de la procédure de reconstruction 3D pour un fantdme
de faible diamétre (Fantome n°3). (a) Image 2D B-mode envoyée par 1’échographe et visualisée en
temps réel. Cette image est celle obtenue en fin de procédure, une fois que le balayage mécanique
nécessaire pour reconstruire I’intégralité du fantbme est terminé. Le fantbme n’est donc plus visible
a I’image (b) Vue en 3 dimensions du volume reconstruit. (c) et (d) Plans de coupe du volume
reconstruit. La différence de qualité de résolution spatiale est bien visible entre (c) et (d).

A partir de ces images, les fantbmes ont été segmentés manuellement avec les outils de 3DSlicer.
La segmentation a été effectuée en délimitant manuellement le contour des fantébmes dans le plan

xO’y pour un certain nombre de coupes disjointes, puis un outil d’interpolation a été appliqué
pour combler les espaces entre ces coupes. Finalement un lissage du volume global a été
appliqué (Fig. 8 et Fig. 9). Pour évaluer la précision de la segmentation, les volumes des fantémes
segmentés ont été comparés aux volumes des fantdmes réels, mesurés par la méthode du

déplacement d’eau. (Tableau 1).
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Figure 8. Images issues de 3DSlicer aprés la segmentation du fantéme de tumeur n°6. La frontiére
de la segmentation apparait en rouge. (a), (c) et (d) Plans de coupe du volume reconstruit. (b) Vue
en 3 dimensions.
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Figure 9. Images issues de 3DSlicer apres la segmentation du fantome de tumeur dans le cas d’un
fantéme de faibles dimensions (Fantome n°3). La frontiére de la segmentation apparait en rouge.
(a), (c) et (d) Plans de coupe du volume reconstruit. (b) Vue en 3 dimensions.
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Fantdme n° | Position de |Secteur Distance Volume de la |Volume du Ecart entre le
la sonde angulaire de la | maximale segmentation |fantéme volume
interstitielle |reconstruction |entre I'axe (cm?) mesuré par segmenté et

3D (nombre d’insertion et déplacement |mesuré ( %,

d’'étage de le fantbme d’eau (cm?®) base 100 :

translation) (mm) volume
déplacement
d’eau)

1 petit @ fACOfe du 167 (1) 30 9,6 9,6 0
antéme

" " 119 (1) 36 8,6 8,5
" " 88 (1) 41 8,4 7,8
" " 118 (1) 32 7,6 6,6 15

5 grand @ fDanf e 360 (2) 23 20,6 21,3 3
antéme

6 " " 360 (2) 24 29,7 28,5 4

7 grand @ s 360 (1) 22 10,2 10,1 1

(aplati)

8petitd | Acoté du 179 (1) 22 26 26 0

(aplati) fantbme

Tableau 1. Récapitulatif des essais de reconstruction 3D des 8 fantomes de tumeurs. Comparaison
entre les volumes des fantbmes obtenus par segmentation et ceux obtenus par déplacement d’eau.

Les variations entre les volumes segmentés et ceux mesurés par déplacement d'eau reste
convenables sauf pour les fantdmes n°3 (8 % de variation) et n°4 (15 % de variation). La méthode
de déplacement d’eau en elle-méme n’est pas dénuée de biais, en effet le volume des gels peut
varier en fonction du temps qu'ils restent immergés dans I'eau puisqu’ils ont tendance a absorber
les liquides. Cela a été vérifié par le fait que leurs masses variaient. Plus que la capacité a
segmenter un volume identique, ce qui nous semble important dans l'idée de développer un
traitement conformationnel, est que les points focaux soient bien positionnés en fonction de la

surface de la tumeur telle que visualisée par I'imagerie échographique.

In fine, la plateforme robotique a démontré sa capacité a fournir et a afficher en temps réel les
informations de position et d'imagerie générées par la sonde, permettant ainsi l'utilisation de la
méthode de reconstruction ultrasonore 3D. Cette méthode a permis de segmenter avec succes les

8 fantbmes de tumeurs de tailles et de formes différentes.

3.1 Simulation numériques des traitements HIFU
Les fantdmes segmentés ont servi de base pour des simulations de traitements complets utilisant
la méthode de planification du traitement en zigzag avec une ouverture de 15 degrés. L'objectif
était d'évaluer cette méthode de planification avec des volumes de formes et de tailles différentes,

puisque dans le chapitre précédent une seule forme a été utilisée comme volume cible. Le choix
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de cette méthode en particulier a été faite car elle présente selon nous un bon compromis entre

conformation du traitement, volume sous-traité et temps de traitement total.

Il est & noter que tous les fantdmes possedent une partie située a une distance supérieure a la
limite de traitement maximale de la sonde définie a 20 mm. On s’attend donc notamment pour les
4 premiers fantdmes a un résultat final sous-traité. Les quatre derniers fantdmes ont un rayon

maximal plus faible compris entre 22 et 24 mm.

Les parametres des simulations numériques sont identiques a ceux présentés dans le chapitre
précédent pour un traitement complet, on rappelle notamment que la résolution spatiale du
maillage est une limite importante a la justesse des résultats. La figure suivante (Fig. 10) présente
les doses thermiques obtenues a la fin du traitement, superposées au volume ultrasonore 3D. Les

métriques associées aux traitements sont présentées dans le tableau suivant (Tableau 2).
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Figure 10. Dose thermique finale obtenue apreés traitement HIFU suivant la planification du
traitement en zigzag avec une ouverture angulaire de 15 degrés. (a) Fantome de grand diamétre
aplati (n°7). (b) Fantome de grand diametre (n°6). (c) Fantéme de petit diamétre aplati (n°8). (d)
Fantome de petit diametre (n°2). La dose thermique est exprimée en puissance de 10 secondes
équivalentes a 43 degrés. Seule la dose supérieure a la limite d’ablation de 240 ming; est
représentée.

123



Fantdme n° 1 2 8 4 5 6 7 8
Volume segmenté (cmq) 9,6 8,5 8,4 7,6 20,6 29,7 10,2 2,6
22%‘;;"3 2 145 | 108 9,7 10,8 | 279 | 390 | 159 5,9
Volléme cible non traite 11 28 5.6 2.2 0.1 0,1 <0,1 <0,1
(cm”)

VoILime traité non ciblé 6.0 51 7.0 5.4 73 9.4 5.7 3.4
(cm”)

Coefficient de similarité 0,7 0,6 0,3 0,6 0,9 0,9 0,8 0,6
Duré total du traitement a4 35 34 32 78 124 40 14
(min)

Vitesse dij traitement 0.3 03 0.3 0,3 0,4 0,3 0,4 0,4
(cm3.min™)

Nombre d’étages de 3 3 3 3 4 4 2 2
traitement

Nombre de points 274 215 175 184 875 | 1118 | 497 93
focaux

Tableau 2. Récapitulatifs des métriques associées aux traitements HIFU complets des fantoémes de

tumeurs.

Comme attendu, les fantbmes n°1 a 4 étant situés a une distance importante de la sonde, leur
traitement HIFU n’est pas complet. En pratique cela induirait de devoir repositionner la sonde et

donc de faire une nouvelle insertion.

Malgré leurs rayons maximaux légerement supérieurs a la limite de 20 mm, les effets de diffusion
thermique ont permis d’obtenir un traitement final acceptable pour les fantbmes n° 5, 6, 7 et 8 avec
un volume sous-traité inférieur ou égal a 0,1 cms3, pour tous les cas. Pour les fantbmes de grand
diametre, pour lesquels la sonde est insérée en leur sein (n° 5, 6 et 7), le coefficient de similarité

est supérieur a 0,8 ce qui indique une bonne conformation du traitement (Fig. 10 a et b).

La suite de nos travaux a donc pour but d’essayer de reproduire de tels résultats de traitements

conformationnels sur des piéces de foie in vitro.

4 Essais de thérapie

Pour pouvoir évaluer la plateforme pour la phase de traitement HIFU complet, il est nécessaire en
premier lieu d’arriver a générer des lésions HIFU unitaires i.e. associées a un seul point focal et de
s'assurer que leurs formes et leurs dynamiques d’apparition soient similaires aux résultats des
simulations numériques. L'objectif étant notamment de s’'assurer que l'abaque des doses
thermiques et notamment les temps de tir nécessaires pour atteindre la dose de 240 min4; soient

bien réalistes. Au besoin, ces lésions unitaires pourraient permettre de corriger I'abaque.
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4.1 Détermination de la fréequence de fonctionnement en mode
thérapie
La fréquence centrale théorique donnée par le constructeur est de 6 MHz. Comme évoqué
précédemment, les fréquences centrales mesurées étaient un peu plus élevées. Cette fréquence
est déterminée a partir de la méthode du « pulse-echo » et permet de déterminer la fréquence
centrale de I'impulsion électrique & générer pour s’assurer du meilleur rapport amplitude / longueur
d’impulsion. En mode thérapie i.e. lors d’'une excitation électrique sinusoidale en continue, la

fréquence a utiliser est en générale déterminée suivant une autre méthode.

4.1.a Mesures d’impédances électriques
En fonction de son épaisseur, une céramique plane posséde une fréquence de résonance
fondamentale (cf 11.1.2). Lorsqu’elle est excitée a une fréquence proche de cette fréquence de
résonance, on peut modéliser son comportement avec le schéma électriqgue équivalent suivant
(Fig. 11).

-

Figure 11. Schéma électrique équivalent pour une céramique excitée a des fréquences proches de
sa fréquence de résonance.

Dans cette modélisation C, représente la capacité équivalente du transducteur si la céramique

ne possédait pas de propriétés piézoélectriques. La résistance R, modélise les pertes

diélectrigues. La branche de droite est appelé branche motionnelle et modélise les effets

piézoélectrigues. Le rayonnement acoustique dans le milieu extérieur est modélisé par la

résistance R, etlarésistance R, correspond aux pertes mécaniques du transducteur.

Pour obtenir le maximum de puissance mécanique transmise au milieu extérieur pour une tension
donnée, il faut donc générer un signal a la fréquence qui maximise le courant passant dans la
branche motionnelle. En pratique cette fréquence est proche de la fréquence qui minimise

'impédance électrique pour le transducteur complet.
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Parmi les prototypes de sonde interstitielle, 'un d’eux était un prototype partiel sans cablage fourni
(Fig. 12). Les impédances des différentes voies ont donc été mesurées sur ce prototype pour

disposer d’'une mesure au plus pres du transducteur.

=)

Figure 12. Prototype partiel de sonde interstitielle. La téte de sonde avec le transducteur est visible
a droite. La connectique pour les 64 voies indépendantes est visible a gauche.

Parmi les 64 éléments acoustiques, 9 étaient défectueux et présentaient une valeur d’'impédance
bien plus élevée que les autres éléments. La moyenne de la norme de I'impédance électrique
complexe mesurée pour les 55 éléments fonctionnels est présentée dans la figure suivante (Fig.
13).
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Figure 13. Moyenne de la norme de I’impédance électrique complexe pour les 55 éléments
fonctionnels du prototype partiel de sonde interstitielle.

Cette courbe fait apparaitre un minimum local aux alentours de 5,7 MHz, ce qui laisse penser que
la fréquence a utiliser en mode thérapie doit étre plus basse que celle utilisée en mode imagerie.
Néanmoins les puissances électriques utilisées par I'impédancemeétre pour effectuer ces mesures

sont trés faibles en comparaison des puissances électriques mises en jeux pendant les tirs HIFU.
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Nous avons donc également effectué des mesures de rendement électroacoustique du

transducteur a des puissances électriques plus proches de celles rencontrées en thérapie.

4.1.b Mesures de rendement électroacoustique
Pour déterminer la fréquence a laquelle piloter les prototypes, une autre méthode consiste, pour
différentes fréquences, a mesurer directement la puissance acoustique générée par le
transducteur avec une balance acoustique. La mesure simultanée de la puissance électrique
absorbée par le transducteur permet de calculer le rendement électroacoustique de la sonde en
fonction de la fréquence. Piloter la sonde a la fréquence qui maximise ce rendement permet de

diminuer son échauffement.

L'échographe permet de piloter la sonde en mode thérapie en générant un signal électrique
sinusoidal en continu pendant plusieurs secondes. Etant donné les dimensions d'un élément
acoustique, pour respecter la limite d'intensité acoustique du transducteur de 20 W.cm?, la
puissance acoustique maximale que peut délivrer un élément est de 82 mW. Au vu des tres faibles
puissances mises en jeu, il n'est pas nécessaire d'adapter électriquement en impédance le
transducteur en fonction de I'impédance interne de I'échographe. Le prototype partiel a été cablé
manuellement et pour une voie le cable a été séparé en deux parties, permettant le branchement
d'un wattmetre pour la mesure de la puissance électrique dissipée par I'élément acoustique

branché sur cette voie.

Pour contrbler la température du transducteur et éviter que celle-ci ne dépasse la température de
Curie qui entrainerait la dépolarisation de la céramique, une thermistance est collée en face arriére
du transducteur. En plus de la mesure de la température, un circuit de refroidissement a été ajouté
pour générer une circulation d’eau froide sur la face avant du transducteur. Une piéce cylindrique
avec un conduit central pour le passage du cathéter et deux conduits externes pour la circulation

de I'eau a été spécifiquement congue (Fig. 14).
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Figure 14. Montage du prototype partiel avec systéme de refroidissement sur le bras rabot. Détail
de la sonde a droite. L’eau refroidie arrive par le tube bleu, est amenée jusque la face avant du
transducteur par la piéce cylindrique noire et est évacuée via cette méme piece vers le tube blanc.
Une pompe péristaltique assure le déplacement de I’eau refroidie. Le faisceau de 64 cdbles
coaxiaux (en blanc) pilotant les éléments acoustiques est relié a I’échographe.

Cablage ¢lectrique

Cette piece cylindriqgue a permis le refroidissement efficace du transducteur au dépend d’un
diameétre total de la sonde de 7 mm, incompatible avec une approche interstitielle. Un systéme de
refroidissement, au vu de la fragilité des sondes, étant obligatoire, de futurs prototypes devront
intégrer le systeme de refroidissement dans le cathéter pour pouvoir espérer conserver une

approche interstitielle.

Sur I'échographe, le signal électrique est piloté en tension. Pour éviter toute destruction du
prototype du fait d’'une puissance électrique trop importante, la méthode employée a consisté, pour
chaque fréquence, & commencer avec une tension de consigne tres faible, mesurer la puissance
acoustique, déterminer l'intensité acoustique a la surface du transducteur associée, tout en
vérifiant que la température conserve une valeur raisonnable et augmenter petit a petit la tension
de consigne jusqu’a atteindre soit une température trop importante soit la limite des 20 W.cm™. Les

rendements obtenus pour différentes fréquences sont donnés dans la figure suivante (Fig. 15).
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Figure 15. Rendement en fonction de la puissance électrique totale dissipée par le transducteur,
pour différentes fréquences.
On observe que la fréquence centrale de 6,25 MHz, déterminée par la méthode du « pulse-echo »,
n'est pas la fréquence de meilleur rendement électroacoustique. Une telle fréquence se situe plutdt
aux alentours de 5,4 MHz avec un rendement a 0,28 ce qui, comme pour la méthode de mesure
de l'impédance électrique, va dans le sens de piloter les sondes en mode thérapie a une
fréquence plus basse que la fréquence centrale utilisée en mode imagerie. Néanmoins cette valeur
est a relativiser par le fait que la mesure de la puissance électrique était mesurée sur une seule
voie et il était nécessaire de faire I'hypotheése qu’elles étaient identiques pour toutes les autres

voies.

Des mesures similaires ont été effectuées avec les prototypes complets (avec cablage donc sans
possibilités de mesure de la puissance électrique) pour caractériser notamment la puissance

acoustique fournie en fonction de la tension de consigne appliquée sur I'échographe.

Ces mesures préliminaires de caractérisation de la chaine complete sonde + échographe ont
mises en évidence l'extréme fragilité des transducteurs. En effet, lors de ces mesures, deux
prototypes ont été détruits, sans que la limite d’intensité acoustique de 20 W.cm™ n’ai jamais été

atteinte. La température maximale relevée par la thermistance pendant ces essais fut de 64°C.

A ce stade, il a été décidé de dédier le prototype complet restant uniquement aux essais
d'imageries. |l ne restait donc que le prototype partiel pour les essais HIFU. Au vu des
températures relativement basses relevées précédemment, il a également été décidé de limiter la
température maximale au niveau de la thermistance a 40 °C. Lintensité acoustique maximale a
laquelle nous avons pu piloter le prototype partiel en respectant cette limite a été de 10 W.cm™. A

cette intensité acoustique nous n'avons pas observé de Iésions thermiques que ce soit dans des
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échantillons de foie de génisse in vitro ou dans des gels thermosensibles a base d'albumine de

sérum bovin.

4.2 Discussion
Le développement de la plateforme robotique a permis d’évaluer avec succés la méthode de
planification du traitement par reconstruction ultrasonore 3D avec des fantbmes de tumeurs in
vitro. Sa faisabilité in vivo doit encore étre démontrée, notamment la phase d’insertion de la sonde
dans les tissus est potentiellement problématique du fait du diamétre du cathéter de 3 mm qui
reste supérieur au diameétre des sondes de RFA dont on rappelle que les modéles commerciaux
ont un diametre compris entre 17 et 14 G soit entre 1,5 et 2,1 mm. D’autre part, dans cette étude
les fantbmes de tumeurs de grand diamétre ont été moulés avec un trou en leur centre pour
permettre la rotation du cathéter en leur sein. En pratique, les mouvements de la sonde dans les
tissus biologiques est susceptible, du fait des frottements, de les déplacer et de les déformer,
rendant alors la reconstruction 3D erronée. Enfin I'hétérogénéité des tissus cancéreux s'éloigne
assez fortement du modéle homogéne de fantéme de gel. A ce titre, la capacité de l'imagerie
échographique in situ a déterminer précisément l'extension des tumeurs solides du CHC,

notamment celles ne présentant pas de capsule périphérique, reste a démontrer.

Le probléme principal rencontré pendant ces essais, a été l'absence de lésions thermiques
générées par les prototypes de sondes interstitielles du fait de leur fragilité. La bi-modalité, si elle
est séduisante dans le principe, pose en pratique un certain nombre de défis techniques, puisque
les contraintes de conception associées aux sondes d’imageries sont en générales opposées a
celles des sondes de thérapies. Ainsi un backing absorbant permet d’améliorer grandement la
qualité de I'image en évitant les réflexions de I'onde mécanique sur la face arriere du transducteur,
au prix d'un échauffement important lors d’'un tir en continu. De méme la présence d’'une lentille
convergente permet de focaliser le faisceau dans le plan de I'image mais génére également un
échauffement lors d'un tir en continu. Citons également le fait que des éléments de grandes
dimensions ont un meilleur rendement mais détériorent la qualité de I'image. Ce dernier point est
également lié aux contraintes associées a la miniaturisation puisque la largeur des éléments doit
étre limitée pour s'assurer un diamétre de cathéter compatible avec une approche interstitielle. Les
différents compromis effectués induisent des prototypes de transducteurs fragiles, qu’il conviendra
a l'avenir de rendre plus robustes. Si 'amélioration du savoir-faire et des techniques de fabrication
est une piste pour augmenter leur fiabilité, il peut étre intéressant de s'interroger également sur le
choix de l'architecture du transducteur. Notamment, le nombre élevé déléments de faibles
dimensions, nécessaires pour la focalisation dynamique, implique de fait des transducteurs plus
fragiles. Une approche pourrait consister a réduire le nombre d'éléments, pour obtenir une sonde
plus robuste. La problématique reviendrait alors a générer un traitement conformationnel sans

focalisation dynamique et sans imagerie échographique in situ. Ce genre d’approche est employé
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avec succes pour l'ablation conformationnelle par voie transurétrale de la prostate, la procédure
étant guidée par IRM. Néanmoins, le diamétre aux alentours de 6 mm [88] du cathéter employé
pour cette application, reste trés important pour une voie d’abord interstitielle. La question est donc
de savoir si cette stratégie, qui consiste a réduire le nombre d’éléments indépendants, est
envisageable pour une sonde interstitielle pour le foie, tout en autorisant des rayons de traitement
comparables aux procédures d’ablation thermique interstitielles actuelles. Dans tous les cas, la
nécessité d'un systéme de refroidissement efficace est également une contrainte potentiellement
complexe & satisfaire avec les problématiques de miniaturisation. A noter également que lors de
I'extraction du cathéter, des cellules tumorales collées a la surface du cathéter peuvent s'étre
retrouvées en dehors de la zone d’ablation thermique. Cela signifie qu’en fin de traitement, il est
nécessaire d'augmenter la température du cathéter pour éviter la dissémination de ces cellules
cancéreuses lors de I'extraction de la sonde. Une méthode pour répondre a cette problématique
pourrait consister a utiliser le circuit de refroidissement comme circuit de chauffage pendant

I'extraction de la sonde.

5 Essai de procédure de traitement avec une sonde
confocale

Les prototypes interstitiels ont permis de valider in vitro la méthode de planification basée sur la
reconstruction ultrasonore 3D. Du fait de leur manque de fiabilité en mode thérapie, il n'a pas été
possible d'observer des lésions thermiques avec ces sondes. Dans l'optigue de démontrer la
capacité de la plateforme a réaliser le planning du traitement puis le traitement HIFU associé, nous
avons décidé de I'évaluer avec un transducteur robuste autorisant des tirs en continu sans
refroidissement et sans risques de destruction. Ce nouveau transducteur de thérapie était un
systéeme confocal composé de deux calottes sphériques tronquées de dimension 5 x 4 cm,
focalisant géométriquement a 5 cm en un méme point. La fréquence utilisée était de 1 MHz. Entre
ces deux calottes était disposée une sonde linéaire d’'imagerie. Ce systéme n’avait, pour nos
travaux, pas d’autre but que de démontrer la capacité de la plateforme a fonctionner dans les deux
phases de planification du traitement et d’exécution du traitement HIFU, de fait, son architecture,
sa fréquence, la position du point focal, la forme du champ ultrasonore généré etc. n’ont en aucun
cas étaient spécifiquement étudiés pour une application possible pour le traitement du carcinome
hépatocellulaire. L'ensemble a été monté sur la bride du robot a la place de la sonde interstitielle
(Fig. 16).
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Figure 16. Systéme confocal et son montage s

ur le bras robotique.

Les programmes du bras robot présentés en début de chapitre ont été modifiés pour prendre en
compte la nature cartésienne des repéres associés a ce nouveau montage. Ainsi le balayage de
I'échantillon pour la phase de reconstruction 3D consistait en une simple translation le long de la
direction perpendiculaire au plan dimagerie. La position du transducteur pour la phase de
traitement HIFU était défini par un triplet x

z . D’autre part il n'était plus

trans ytanS 1 trans

possible d'utiliser un seul échographe pour piloter a la fois les transducteurs de thérapie et la
sonde d’'imagerie. Un générateur de fonction et un amplificateur transmettaient le signal électrique
directement aux transducteurs de thérapie. Pour contrdler le temps de tir associé a chaque tir, le
générateur de fonction était piloté par un ordinateur sur lequel s’exécutait un script Matlab recevant
les ordres issus du module de thérapie de 3DSlicer. La sonde de thérapie était pilotée par un
échographe Telemed (Echo Blaster 128, Vilnius). Un programme a été développé pour servir de
serveur dimage au format OpenlGTLink pour pouvoir transmettre les images B-mode

reconstruites par I'échographe au logiciel Plus Toolkit et permettre la reconstruction 3D.

Le script de planification du traitement présenté dans le chapitre précédant a été modifié pour
prendre en compte la nature de la nouvelle sonde. Une méthode relativement simple de
disposition des points focaux a été implémentée (Fig. 17). Les intersections du volume segmenté
avec des plans paralleles au plan de I'imagerie ultrasonore, espacés de 2 mm, constituent un
ensemble de surfaces planes a traiter. Pour chacune de ces surfaces les points focaux étaient
répartis sur des lignes horizontales, en commencant par les lignes situées les plus en profondeur.
L'espace inter-points et inter-lignes était de 2 mm. Le temps de tir HIFU était identique pour tous
les points focaux et fixé & 5 secondes. Pour assurer le refroidissement des céramiques, chaque tir

était suivi d’'un temps de pause de 2 secondes.
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Figure 17. Schéma de la planification du traitement associée au systéme confocal. (a) Le balayage
pour la reconstruction ultrasonore 3D est effectué dans une direction perpendiculaire au plan
d’imagerie ultrasonore. Le volume reconstruit est un pavé droit et le volume cible est segmenté

manuellement dans ce pavé. (b) Le volume cible est intersecté avec des plans de coupe paralléles
au plan d’imagerie. (c) Les surfaces planes qui résultent de ces intersections sont balayées par des
rangés de points focaux.

Le module de traitement développé sous 3DSlicer présenté précédemment dans le chapitre, a lui
aussi été modifié pour envoyer les parameétres  X,... » Yuas » Zuyans &U robot et le temps de tir

tyry au genérateur de fonction. Le transducteur de thérapie étant composé de deux
céramiques sphériques, il n'est pas possible de focaliser dynamiquement le faisceau ultrasonore,
le positionnement des points focaux est uniquement assuré par la position du robot.

A la suite de ces modifications logicielles, la plateforme a pu étre testée avec ce nouveau systéme
ultrasonore pour les deux phases de planification du traitement et d’exécution du traitement HIFU,
sur des échantillons in vitro de foie de génisse plongés dans de l'eau dégazée. Pendant la
premiére phase de planification du traitement, la platine du robot effectuait donc une simple
translation pour obtenir une reconstruction ultrasonore 3D de I'échantillon de foie. A partir de ce

volume reconstruit, une forme de lettre grec tau a été segmentée dans un plan perpendiculaire au

plan de I'magerie (Fig. 18).
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Figure 18. Images obtenues sur 3DSlicer apres la reconstruction ultrasonore 3D. Ligne du haut :
plan perpendiculaire au plan d’imagerie dans lequel la segmentation a été effectuée. Ligne du bas :
vu en 3 dimensions du volume reconstruit. (a) Vue apres la reconstruction. (b) Segmentation du
volume cible, ici la lettre tau. (c) Points focaux générés automatiquement par le script de la
planification du traitement modifié.

Les tirs HIFU associés a la planification du traitement automatiquement générée, ont ensuite été
exécutés avec le module de traitement. Le résultat du traitement HIFU dans I'échantillon de foie de
génisse in vitro est visible dans la figure suivante (Fig. 19). A noter que la forme segmentée étant

plane, chaque coupe d’intersection (Fig. 17 b et ¢) ne contenait donc qu’une seule ligne de points

focaux, possédant tous un z identique.

trans
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Figure 19. (a) Volume cible segmenté dans 3DSlicer et les points focaux associés. (b) Résultats du
traitement HIFU complet dans [’échantillon de foie de génisse in vitro.

Dans un foie non perfusé les vaisseaux sanguins ne sont pas toujours aisément visibles. Dans cet
exemple, le volume cible a été segmenté sur I'un d’eux, limitant de fait I'efficacité d’'une partie du

traitement.

On observe que pour la partie supérieure du tau les Iésions thermiques sont spatialement limitées
et reproduisent bien la position des points focaux telle que définie dans la planification du
traitement. Dans la partie basse du tau la diffusion thermique a permis de générer une lésion
visuellement homogene. D’autre part, en comparant la planification et les lésions ponctuelles, on
remarque que la rangée supérieure de points focaux ainsi que les points les plus a gauche des
premiéres lignes ne sont pas visibles. La rangée supérieure était la premiére a étre traitée et les

points a gauche sont les premiers de chaque ligne.

Ces observations mettent en avant qu'une planification de traitement impliquant des temps
d’expositions HIFU identiques pour tous les points, est généralement trop approximative pour
suivre des planifications complexes (trajectoires 2D, surface te volume 3D). |l apparait assez
classiguement que les premieres expositions doivent étre plus longues que les expositions
suivantes qui bénéficient de la diffusion thermique des tirs précédents. Cet effet d’accumulation
d’énergie est d’'autant plus délétere que la planification recherchée s’affine. Ici, une correction de
cet effet est particulierement nécessaire pour la partie inférieure du tau, dans laquelle les rangés
de points focaux sont plus courtes et donc I'apport en énergie thermique de la ligne précédente est

plus importante.

5.1 Discussion
Les résultats en termes de thérapie sont certes discutables, puisqu’une partie de la zone cible n'a
pas été ablatée, cependant la capacité de la plateforme a délivrer un traitement complet, a savoir :

i) piloter les différents systémes pour effectuer une reconstruction ultrasonore 3D, ii) générer une
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planification du traitement automatique a partir d'un volume cible segmenté dans le volume
précédemment reconstruit, iii) exécuter le traitement ainsi planifié, nous semble avoir été
démontré. Un aspect de cette plateforme de navigation ultrasonore qui nous semble intéressant
est sa modularité. En effet il a été possible de modifier assez rapidement les systéemes qu’elle
pilotait pour pouvoir utiliser une sonde complémentent différente. Au total dans les travaux
présentés dans ce document deux échographes différents ainsi que deux générateurs ont pu étre

pilotés avec succes par la plateforme robotique.

Dans le cadre de la plateforme telle que présentée dans ce document, le bras robotique répond a
deux fonctions : déplacer la sonde et donner sa position dans I'espace en temps réel. Ces deux
fonctions peuvent étre réalisées par n'importe quel actionneur mécanique capable de donner en
temps réel son état de déplacement. Typiquement un moteur électrique pas a pas est suffisant.
Nous avons commenceé a implémenter un contréleur C++ compatible avec la plateforme, assurant
le déplacement d'un transducteur dans I'espace, non pas avec le bras robot, mais avec trois
moteurs électriques pas a pas. Ce contréleur doit étre intégré sur un systeme permettant de
générer de la cavitation ultrasonore chez le petit animal. La plateforme permettrait alors de

proposer une planification du traitement précise, en se basant sur la reconstruction ultrasonore 3D.

D’autre part, pour certaines applications il n'est pas nécessaire de disposer d'un actionneur
mécanique, puisque dans certains cas une sonde de thérapie ultrasonore peut étre amenée a étre
déplacée manuellement. Cependant, méme dans ce cas, il peut étre utile de tracker en temps réel
la position d’une telle sonde, par exemple pour garder la trace d’'un ensemble de points focaux qui
auraient été positionnés manuellement et s'assurer ainsi de leur positionnement contigu. Il existe
de tels systémes de tracking nativement compatibles avec Plus Toolkit, citons par exemple les
systémes de tracking optique et magnétique produit par NDI (Northern Digital Inc., Canada). Pour
des travaux également non présentés dans ce document, ces systéemes ont été connectés a Plus
Toolkit et un module C++ a été implémenté dans 3DSlicer pour pouvoir garder en mémoire un
ensemble de positions dans I'espace de la sonde, dans le but d'aider a I'exécution manuelle d’'un
traitement HIFU ou la position de chaque point focal était enregistrée pour s'assurer de créer une

Iésion continue.
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Conclusion

Grace a leur capacité a focaliser I'énergie et a induire localement une ablation des tissus, les
procédures HIFU présentent un intérét indéniable pour le traitement de nombreuses pathologies.
Aussi, de plus en plus de dispositifs de traitement HIFU atteignent le stade d’une utilisation
clinique. En 2019 plusieurs milliers de patients ont bénéficié de ce genre de thérapie,

principalement pour des indications de fibrome utérin et de cancer de la prostate.

Dans l'arsenal des traitements curatifs actuellement disponibles pour le traitement du cancer
primaire du foie, les traitements par ablation thermique par voie interstitielle offrent 'avantage
d’étre des procédures mini-invasives. Cependant ces méthodes présentent un certain nombre de
limitations. Ainsi, elles ne peuvent pas moduler localement le dépot d’énergie, en fonction de la
forme de la zone a ablater, ce qui peut entrainer dans certains cas I'ablation thermique d'un
volume important de tissus non tumoraux. Ce surtraitment est d’autant plus problématique que le
CHC se développe principalement sur un foie cirrhotique aux fonctions altérées, qu'il convient de
préserver au maximum. Grace a leur capacité a focaliser I'énergie, les ultrasons thérapeutiques
présentent un intérét théorique certain pour répondre aux limites de conformation des traitements

générés par les méthodes interstitielles actuelles.

Néanmoins, la nature interstitielle des sondes, induit des contraintes fortes lors de leur conception.
En particulier, les contraintes médicales imposent des dimensions trés faibles, qui entrent en
conflits avec les contraintes techniques associées a la fabrication d'un transducteur miniature de
puissance capable de focalisation dynamique. Aux regards des caractéristiques des sondes
interstitielles présentées dans la littérature scientifique, nous nous sommes efforcés de proposer
un design de transducteur miniature multi€éléments qui prennent en compte a la fois le besoin de
générer un champ focalisé, tout en conservant des caractéristiques jugées raisonnables au vu du

savoir-faire actuel des constructeurs de transducteurs ultrasonores.

Lors d'un traitement HIFU, le champ acoustique étant focalisé, le traitement d'un volume tumoral
complet impose le déplacement du point focal selon une stratégie particuliere. Différentes
méthodes de planification du traitement associées a un prototype de sonde basé sur un design
existant ont été évaluées a l'aide de la simulation numérique. Toutes ont présenté des
performances comparables tant en terme de conformation du traitement que de temps de
traitement total. La capacité de focalisation des ultrasons est apparue suffisante en elle-méme
pour assurer un traitement conformationnel. Ce constat semble d’autant plus marqué que I'on s’est
intéressé a des lésions thermiques atteignant des rayons de traitement en limite de performances
de la sonde. En effet, cela implique des temps de tir HIFU assez longs, augmentant de fait le rble
de la diffusion thermique qui tend a lisser la forme de la zone ablatée. La justesse des modéles de

simulation numérique est néanmoins discutable, puisqu’ils peuvent étre éloignés des
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caractéristiques des tissus biologiques réels. Entre autre, les hétérogénéités, les réflexions et les
phénoménes non linéaires n’étaient pas pris en compte dans ces études numériques. Toutefois,
I'expérience accumulée ces derniéres décennies dans I'utilisation d’outils de modélisations HIFU et
dans leur réajustement a postériori a I'aide des observations expérimentales, confirme leur intérét

a minima pour anticiper certaines tendances.

Pour définir précisément la zone a ablater dans I'optique d’obtenir un traitement conformationnel,
la planification du traitement HIFU se base sur I'imagerie médicale. Une plateforme de navigation
ultrasonore assistée par la robotique a permis de piloter les prototypes de sondes interstitielles en
mode imagerie et de reconstruire des volumes ultrasonores 3D utilisés pour le planning du
traitement HIFU. Cette méthode a permis de disposer de volumes d’'imagerie 3D, nécessaires pour
une planification HIFU complexe, sans avoir besoin d'utiliser des méthodes d'imagerie lourdes
comme I'IRM ou la TDM. Les capacités d'imagerie des prototypes se sont révélées tres
satisfaisantes et la méthode de reconstruction 3D a permis de réaliser des plannings de traitement
automatiques sur des fantémes de tumeurs insérés dans des échantillons in vitro de foie de
génisse. En revanche, en I'état actuel du design de la sonde, cette derniére n’a pas pu atteindre
ses spécifications en termes d’intensité acoustique. L'approche interstitielle est intrinsequement
intéressante car elle permet de positionner les sources acoustiques au plus proche de la zone a
traiter. Cette caractéristique permet d’éviter les problématiques de cohérence de phase, que
peuvent rencontrer les systemes HIFU extracorporels, lorsqu’'une couche importante de tissus
hétérogénes doit étre traversée pour atteindre le point focal. Cependant, la miniaturisation des

transducteurs nécessaire a cette approche, implique des contraintes de fabrication importantes.

Les points qui nous semblent donc importants a prendre en considération et a développer pour de
futurs développements dans le domaine des HIFU interstitiels, concernent les caractéristiques des
transducteurs miniatures de puissance et le savoir-faire relatif a leur fabrication. Leur fiabilité et
leur robustesse lorsqu’ils générent des niveaux de puissance acoustique compatibles avec la
création de Iésions thermiques est une condition sine qua non a leur emploi. Les transducteurs de
type CMUT constituent un domaine de recherche nouveau associé a la technologie des
transducteurs ultrasonores. Ce domaine est encore balbutiant en ce qui concerne la capacité de
tels transducteurs a générer des ultrasons de haute intensité, mais offre potentiellement de
nouvelles perspectives pour la miniaturisation. Il convient néanmoins de garder a I'esprit que
guelle que soit la technologie a I'ceuvre, les lois de la physique rendent de fait complexe la

réalisation de dispositifs de puissance miniatures.

Un point positif de ces travaux est selon nous la plateforme de navigation US assistée par la
robotique développée en partie autours de logiciels libres. Développée a I'origine uniqguement pour
le pilotage des prototypes de sondes interstitielles, elle nous semble présenter potentiellement un

intérét comme outil de recherche pour des projets de traitement HIFU guidé par ultrasons. La
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pluralité des systémes d’'imagerie et de tracking spatiale compatibles ainsi que la possibilité de
développer des modules spécifiques lui confere une modularité intéressante. De fagcon générale,
de nombreux domaines technologiques relativement récents et en tout état de cause, en constante
évolution, tels que la robotique, la simulation numérique, les techniques d'imagerie etc. sont a
méme de proposer des solutions permettant le développement de la chirurgie mini invasive.
L'étude des avancées technologiques et scientifiques associées a ces domaines et leur synergie
possible avec les ultrasons thérapeutiques, constitue sans doute un domaine de recherche

capable d’améliorer la prise en charge de nombreuses pathologies.
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