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Les maladies cardiaques sont depuis de nombreuses années, une des causes importantes de
déces dans les pays industrialisés. Les recherches portant sur ces maladies ont trés nettement
progressé depuis ces derni¢res années. Bien que trés variées, ces maladies peuvent se grouper
en deux grandes catégories qui sont les maladies causées par un probléme mécanique et les
maladies causées par un probléme électrique. Dans cette deuxiéme catégorie on trouve les
arythmies cardiaques telle que le Flutter et la fibrillation qui sont a lorigine de tachycardies
cardiaques. De nos jours nous comprenons mieux le fonctionnement de ces arythmies qui
peuvent &tre engendrées par des malformations cardiaques comme c’est le cas pour le
syndrome de Wolf-Parkinson-White (WPW) ou un faisceau de fibre musculaire relie les
oreillettes aux ventricules ou alors par ce que ’on appelle réentrée cardiaque. Ces réentrées
cardiaques sont des foyers de tissus myocardiques s’activant de fagon périodique et pouvant
provoquer des tachycardies cardiaques. Leur origine est un foyer arythmogéne qui peut étre
caus¢ par un tissu ischémié a la suite d’un infarctus ou encore une intervention cardiaque
comme un remplacement de valve mitrale. L’¢tude du fonctionnement de ces réentrées a
permis de mieux les comprendre et de pouvoir trouver des solutions.

Parmi ces solutions on trouvera I’ablation cardiaque. Cette technique, ayant vu le jour dans les

années 70, est maintenant couramment employée dans la plupart des hopitaux pour le
traitement des arythmies cardiaques telle que le syndrome de Wolf-Parkinson-White (WPW).
Cette technique consiste tout simplement a faire 1’ablation du substrat arythmogéne ou &
réaliser par ablation une coupure du circuit de réentrée comme c’est le cas pour le flutter ou la
fibrillation auriculaire.

L’ablation cardiaque par cathéter a connu beaucoup d’évolutions depuis sa généralisation
dans les années 80 et beaucoup de sources d’énergie ont ét¢ testées. La premicre de ces
énergies fut le courant DC. Vite abandonnée & cause des nombreux risques qu’elle comportait
pour le patient, elle a laissé la place a I’énergie radio fréquence qui fut trés vite adoptée pour
le traitement de certaines arythmies comme WPW. Cependant, cette énergie se trouve limitée
lorsqu’il s’agit de créer des Iésions profondes ou longues comme c’est le cas pour le
traitement du flutter et de la fibrillation auriculaire.

D’autres sources d’énergies ont alors vu le jour. Parmi celles-ci, on retient I’énergie Laser, les

ultrasons, la cryogénie et les micro-ondes. Les micro-ondes déja utilisées en hyperthermie et

dont le développement récent, grice aux télécommunications, les a rendu trés accessible



semblent &tre une source d’¢énergic adaptée a l’ablation cardiaque du fait de la longueur
d’onde a laquelle elles operent. Toutefois le choix de la fréquence d’opération la mieux
adaptée a l’ablation cardiaque n’est pas défini. Les fréquences disponibles dans le domaine
des hautes fréquences de la bande ISM sont : 27, 434, 915 et 2450 MHz.

L’¢tude présentée dans cet ouvrage a donc pour but de mener une comparaison théorique et
pratique de ces fréquences afin de déterminer celle qui est la mieux adaptée a I’ablation
cardiaque par cathéter et plus particulicrement au traitement du flutter et de la fibrillation
auriculaire pour lesquelles il convient de créer des 1€sions longues et homogeénes.

Durant mon stage de DEA en Instrumentation et Microélectronique, j’ai travaille sur la
caractérisation des sondes ¢lectrophysiologiques hautes fréquences (27.12 MHz), étape
importante dans la mise au point d’une méthode d’ablathérapic. Ces sondes ont servi a des
expériences animales avec la collaboration du Dr BRU, cardiologue au CHRU de La
Rochelle. Cette étude ne sera pas abordée dans ce mémoire.

Dans le premier chapitre, aprés une introduction, nous rappelons la problématique et les
aspects médicaux du traitement des arythmies cardiaques. On montre, suite a une revue
bibliographique des méthodes existantes, l'intérét et la nécessité d’une thérapie par agent
physique pour certaines anomalies cardio-vasculaires. Les problémes posés dans le traitement
des arythmies cardiaques par ablation au moyen d'un cathéter y sont exposés.

Dans le deuxiéme chapitre, nous proposons un modcle du champ électrique délivré par
Pantenne a différentes fréquences. L’intérét de la modélisation des phénomenes biophysiques
mis en jeu est fondamental en ce sens qu’elle sert de support & la compréhension de ces
derniers. Ce calcul du champ n’est qu'une premicre étape. L’objectif final de la modélisation,
est de calculer le niveau du dégat thermique atteint par le tissu. La discussion des courbes,
tout en notant les limites du modgle, porte sur la nécessité du choix de la fréquence pour tel ou
tel site & détruire.

Avec le chapitre trois débute la partic expérimentale de ce mémoire et porte sur la mesure de
la densit¢ de puissance absorbée par le milieu et la mesure de température. Une comparaison
avec les résultats théoriques est effectuée afin de valider le calcul de la premicre partic de ce
mémoire.

Au chapitre quatre, nous abordons la conception et la caractérisation d’antennes servant au

traitement du flutter et de la fibrillation. Le premier choix du type d’antenne s’est porté sur



une antenne plate de type strip-line; elle offre l'avantage d'étre facile a réaliser afin de tester
différentes géométries d'antenne. Nous présentons les résultats sous forme de courbes avec les
discussions adéquates qui mettent en évidence les avantages et les inconvénients pour
chacune des antennes ¢tudiées.

Ce mémoire se termine par une conclusion générale sur I'intérét d’une caractérisation de
lantenne, a la fréquence de travail, associée aux considérations économiques, notamment

pour la réalisation du générateur.



PARTIE A Approche théorique et modélisation de

I’ablation cardiaque



Chapitre L.

Problématique de 1'utilisation d'un cathéter

endocavitaire en ablation cardiaque.



L. 1 Introduction

Le but de ce premier chapitre est d'exposer les problémes posés par l'ablation cardiaque par
cathéter. Tout dabord nous allons présenter les principes de fonctionnement du coeur et ce
qui nous intéresse le plus, les mécanismes de fonctionnement de quelques arythmies
cardiaques et leurs modes de traitement, dont l'ablation cardiaque fait partie. Puis par la suite,
nous ferons une revue de la littérature sur les différentes antennes et applicateurs rencontrés

en ingénierie biomédicale et notamment en ablation cardiaque.
1.2 Le ceeur.

Cette premicre partic présente un sommaire des connaissances médicales nécessaires pour
comprendre le but de l'ablation cardiaque. La base de la physiologie cardiaque, des arythmies

cardiaques et des techniques de cathétérisation sont présentées
1.2.1 Fonctionnement électrique du cceur.

L’activation électrique du cceur se fait de maniére autonome et ordonnée car une fois une
cellule cardiaque excitée, celle<i n’est réexcitable qu’aprés un temps minimum appelé
période réfractaire. L’impulsion initiale prend naissance au niveau du nceud sino-auriculaire
(neud SA). Le nceud SA est situé au pied de la veine cave supéricure entre la veine cave
supérieure et mférieure (Figure 1). Le chemin qu’emprunte alors la séquence d’activation
dépend en grande partie de 1’anatomie complexe des oreillettes. Les principales structures qui
affectent cette séquence d’activation sont les vaisseaux entrant et sortant des oreillettes, et les
faisceaux de muscles ¢pais qui facilitent une propagation rapide de I’activation dans une
direction donnée (Figure 2).

Le front d’onde atteint par la suite le nceud auriculo-ventriculaire (nceud AV), seule voie
permise pour atteindre les ventricules (I’anneau auriculo-ventriculaire agit comme un isolant).
Le nceud AV est une voie de conduction lente qui a pour but de ralentir le front d’onde, afin
que les oreillettes aient le temps de se vider. Le front d’onde atteint ensuite une voie de
conduction rapide (faisceau de His) et un réseau de distribution (fibres de Purkinje) qui

synchronise la contraction des ventricules du bas vers le haut.

10



AORTE,

VEINE CAVE g
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Figure 1: Anatomie du cceur.

NOEUD SINCAURICULAIRE
-> CELLULES STIMULATRICE:!

NOEUD
AURICULOVENTRICULAIRE
-> VOIELENTE

ANNEAU
AURICULOVENTRICULAIRE . FAISCEAU DE HIS
> ISOLANT - VOIE RAPIDE

RESEAU DE PURKINJE
-> DISTRIBUTION

Figure 2: Séquence d’activation électrique

du ceeur

Afin de parler des deux grandes arythmies cardiaques que sont le flutter et la fibrillation, nous

nous intéresserons uniquement aux oreillettes qui sont du fait de leur anatomie complexe, un lieu

propice a ces arythmies aussi appelées réentrées cardiaques.

Pour qu’l y ait une réentrée le front d’onde doit tourner de fagon unidirectionnelle autour d’un

bloc (zone électriquement inactive), Figure 3, dont la taille minimale sera dictée par la vitesse de

propagation et par la période réfractaire du tissu. C’est a dire que si le front d’onde se trouve dans

une région de grande période réfractaire, la surface d’inhomogénéité devra étre importante. Cela

limite donc les sites de réentrées possibles. Au contraire si la période réfractaire est courte la zone

d’inhomogeénéité pourra étre de dimension réduite, d’ou une possibilité accrue de réentrée. Un

autre facteur important est aussi la vitesse de propagation du front d’onde qui peut 1a aussi varier

d’une région a ’autre.

zonde de conduction lente '
bloc unidirectionnel

zone électriquement
inactive

Figure 3. réentrée.

Les conséquences associes aux réentrées auriculaires soutenues sont assez importantes. Tout

d’abord au niveau des oreillettes, il y a 3 conséquences a ces réentrées :

11



- perte du rythme sinusal ;

- perte de la fonction de transport auriculaire ;

- risque de thromboembolie ;
Au niveau des ventricules, il y a deux conséquences découlant de la premiére conséquence au
niveau auriculaire :

- rythme ventriculaire irrégulier ;

- risque de fibrillation ;
Il convient donc dans le traitement des réentrées auriculaires, de choisir un traitement qui, s’il ne
permet pas d’éliminer la réentrée, pourra au moins en éliminer les conséquences les plus graves

qui sont celles situées au niveau ventriculaire.
1.2.2 Le flutter auriculaire.

Le flutter auriculaire est une arythmie résultant d’un circuit de réentrée macroscopique (>5mm).
Ce circuit est tres stable dans le temps et peut avoir un cycle variant entre 180 et 200 msec (Figure
5). Les résultats des études menées sur le flutter auriculaire montrent que cette macro réentrée est
située au niveau de l'oreillette droite. Les études de Cosio, Olshansky, et Klein [1] indiquent que
le circuit de réentrée suit un mouvement dans le sens contraire des aiguilles d’une montre, avec
une onde voyageant dans une direction caudocranial au niveau du septum interatrial et dans une

direction craniocaudal au niveau épicardique comme indiqué sur la Figure 4.

A: 220-430 Regular Sawloothed

bpm or variable appearance
V: <300 bpm

Figure 5: ECG d’un Flutter auriculaire.

CIRCUIT DE REENTREE FIXE

Figure 4: Flutter auriculaire.
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Ces ¢études ont aussi montré qu’il existait une surface de conduction lente et une surface de
"block" ou blocage autour de laquelle le circuit réentrée tourne. Cette surface "block" est
constituée d’un composant anatomique, lorifice de la veine cave inférieure, et d’un
composant fonctionnel: le septum. L’incidence du flutter auriculaire est encore mal connue
mais peut &tre observée aprés une opération a ccew ouvert ou en association avec certaines
maladies cardiaques. Afin de traiter le flutter auriculaire, on peut faire appel a différentes
techniques que ce soit de mani¢re aigué ou chronique. Ces techniques ont toutes pour but de
rétablir un rythme sinusale normale afin d’avoir une fonction auriculaire normale et de
diminuer les risques de thromboembolie.

De maniére aigu€¢ on peut faire appel aux médicaments antiarythmiques, & la stimulation
rapide ou a la cardioversion DC. Les techniques de choix sont la stimulation rapide ou la
cardioversion DC car les antiarythmiques n’ont pas une grande efficacit¢. Cependant, on les
utilisera en association avec une des deux autres techniques afin de ralentir la réponse
ventriculaire (antiarythmiques de classe 2 ou 4), d’augmenter ’efficacité de la stimulation
rapide a rétablir le rythme sinusal (antiarythmiques de classe 1A) ou d’augmenter la
probabilitt que le rythme sinusal soit suivi aprés la cardioversion DC (antiarythmiques de
classe 1A ou 1C).

De maniére chronique, on peut faire appel aux antiarythmiques de classe 1A pour prévenir la
récurrence ou bien aux antiarythmiques de classe 1C qui sont parfois plus efficaces mais
moins bien tolérés. Si malgré tout on ne peut pas maintenir le rythme sinusal le seul bénéfice
des antiarythmiques sera de contrOler la réponse ventriculaire. Toutefois, une fagon plus
efficace de traiter le flutter auriculaire est Dinstallation dun pacemaker antiarythmique
permanent a condition que le patient ne soit pas potenticllement capable de rentrer en
fibrillation auriculaire car alors le pacemaker ne sert plus a rien. Sinon, il est possible de faire
une ablation par cathéter en réalisant un "block” AV (en général du 3™ ordre), Figure 6, ce
qui implique l'installation d’un pacemaker permanent et n’élimine pas le probléme mais
plutdt ses conséquences. Une autre technique encore peu utilisée, mais qui montre de trés
bons résultats est I’ablation de la voie lente de conduction du flutter (Figure 7), généralement
placée entre 'orifice de la veine cave inférieure et les valves tricuspides (technique utilisée a

I’hopital du Sacré Ceeur de Montréal).

13



Figure 7: ablation de la voie de

Figure 6: ablation du faisceau de His.
conduction lente.

Une derni¢re maniére de traiter le flutter auriculaire est I’opération chirurgicale. Pendant cette
opération on peut soit détruire la voie lente de conduction soit encore réaliser une opération de
type “Maze” (voir paragraphe L13) qui est utilisée en général pour la fibrillation mais qui

fournit aussi de bons résultats pour le flutter [2].
1.2.3 La fibrillation auriculaire.

La fibrillation auriculaire est I'une des arythmies cardiaques les plus commune chez I'homme.
Cette arythmie est le résultat de multiples réentrées ayant lieu de manicre désorganisées
(Figure 8) et dont ’activité est maintenue par les inhomogénéités du tissu auriculaire.

La fibrillation auriculaire se différencie du flutter par le fait qu’il y ait plusieurs circuits de
réentrées ne comprenant pas d’obstacle anatomique. Ces circuits de réentrées sont de tailles
réduites ce qui provoque un rythme auriculaire allant de 400 a 600 battements par minutes
(bpm) (Figure 9) et ne peuvent pas étre arrétés par une stimulation rapide des oreillettes.

14
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s Figure 9: ECG fibrillation auriculaire

Figure 8: Fibrillation auriculaire.

Les circuits de réentrées sont dus a des différences de période réfractaire formant une surface
de block ou peut étre aussi a la formation de vortex. La durée et le nombre de fronts d’ondes
varient au cours de la fibrillation mais ils augmentent avec la surface des oreillettes ce qui
peut créer des zones complétement dissociées les unes des autres. Les fibrillations auriculaires
surviennent le plus souvent aprés une opération a cceur ouvert et sont trés fréquentes chez les
personnes agées. Ceci est dii au fait qu’il y a une perte de cellules myocardiques remplacées
par des ftissus adipeux d’ou une perte de connectivit¢ entre cellules myocardiques et un
¢largissement des oreillettes. La fibrillation auriculaire ayant des conséquences sur le rythme
ventriculaire, les premicres techniques qui furent développées pour son traitement avaient
pour but de rétablir un rythme ventriculaire normal. Les conséquences étaient qu’il y avait
toujours une perte de la fonction auriculaire et un risque de thromboembolie. Les techniques
actuelles faisant appel soit aux antiarythmiques soit a la chirurgie tendent plutét a éliminer la
fibrillation en temps que telle ainsi que sa récurrence.

De maniére aigué on va essayer de rétablir le rythme sinusal en utilisant des antiarythmiques
comme la digitale ou alors de classe 1A [3] ce qui a pour effet d’augmenter la vitesse de
conduction d’ou une autodestruction des réentrées. Si toutefois le rythme sinusal n’est pas
rétabli, il faut avoir recours a une cardioversion DC.

De maniére chronique, on pourra utiliser des antiarythmiques de classe IA (notamment la
Quinidine) mais leur efficacité est loin d’étre totale et est souvent accompagnée d’effets
secondaires  désagréables. Cependant, on pourra quand méme contrdler le rythme

ventriculaire. Quand cette thérapie n’est pas tolérée, ou quand elle n’aboutit pas, il existe
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plusieurs techniques chirurgicales permettant de traiter la fibrillation auriculaire [4]. La plus
simple de ces techniques est ’ablation du faisceau de His (Figure 10). Cette technique qui
consiste donc a détruire le faisceau de His ne fait qu’éliminer les conséquences de la
fibrillation auriculaire sur la réponse ventriculaire et nécessite de plus I'implantation d’un
pacemaker permanent. Une deuxiéme technique consiste a isoler les oreillettes droite et
gauche afin de ne laisser quun passage entre le nceud sinusal et le noeud AV. Cette technique
a pour avantage de rétablir un rythme ventriculaire normal sans nécessiter 1’implantation d’un
pacemaker permanent, mais par contre la fibrillation est toujours présente. Donc on a toujours
perte de la fonction auriculaire et risque de thromboembolie.

Une demiére technique chirurgicale est la procédure de type “Maze”. Elle consiste en fait a

réaliser un chemin guidant le front d’onde a travers les oreillettes droite et gauche (Figure 11).

Figure 10: Ablation du faisceau de His. Figure 11: Procédure "Maze”.

Des 1ésions de grandes dimensions doivent donc &tre réalisées afin de créer un chemin assez
étroit pour éviter toute formation de circuit de réentrée. Cette technique chirurgicale a pour
avantage de rétablir un rythme sinusal normal et permet d’¢liminer tout risque de réentrée.
Elle montre un bon succés et est a présent reconnue internationalement. Toutefois, cette
opération chirurgicale est réalisée a cceur ouvert (comme la procédure du corridor) et sera
donc employée en dernier recourt [S5]. Les recherches actuelles portent donc sur la réalisation
de cette procédure par cathéter. Ceci permettrait d’éviter une opération & coeur ouvert ainsi
qu’une anesthésie générale. Le cathéter pourrait étre un cathéter radiofréquence a multiples

¢lectrodes ou bien un cathéter micro-onde [6-7).
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L.3 Exposé de ’électricité en médecine.

Les applications de I'électricité des l'antiquité ont ét€ rapportées, en particulier par l'utilisation
des poissons torpilles. Cependant, c'est avec les études sur le magnétisme, l'électricité statique
et la découverte des piles que lon trouve les vraies premicres applications médicales de
I'¢lectricité. Les écrits sont peu nombreux et clest a la fin du siécle demier que l'on entrevoit
I'mmense portée de 1'€lectricité dans ce domaine.

La pratique médicale exploitait alors deux techniques: les traitements électriques locaux au
galvanocautere, dont le précurseur fut, en 1830, B. Fabre-Palaprat, puis Heider en 1845 et
Phyperthermie générale ou fievre artificielle dont les premicres études sont dues a Busch [8].
Mais il faut reconnaitre qu’a cette ¢époque la plupart des travaux correspondaient a des
expérimentations animales et que peu d’entre eux donnaient le jour a un appareillage
exploitable en clinique humame. Le pas décisif fut franchi en 1891, lorsque Arséne
d’Arsonval (1851-1940) s’appliqua sur les mains un courant de forte intensité a 10KHz. A son
grand étonnement, il n’en ressentit aucune douleur, mais seulement une sensation de chaleur
associée a une forte transpiration, qu’il attribua non a I’échauffement des tissus, mais a un
effet vasodilatateur. Ayant percu le potentiel thérapeutique du phénomene, il imagina en 1893
le procédé dit d’autoconduction ou faradisation induite sans contact direct: le patient
s’introduisait dans une bobine de Ruhmkorff, géante, alimentée par deux bouteilles de Leyde
[9]. I mit ensuite au point son lit condensateur, dont les électrodes étaient le corps du patient
et Parmature métallique, avec entre eux des coussins faisait office de diélectrique ; on jugea a
I’époque ce procédé plus efficace que le solénoide [10], mais sa nature thermique ne fut
reconnue qu’en 1899 par Von Zynech [11], et démontré en 1907 & Dresde et en 1908 a
Budapest par F. Nagelschmidt, qui créa par ailleurs I'appellation de diathermie. L’application
locale des hautes fréquences (HF) faisait appel & des excitateurs variés. Elle fut utilisée pour
la premiére fois en 1900 par le Docteur Riviére, puis par les Docteurs Juge et de Keating-
Hart [10] des hopitaux de Marseille ; la cautérisation a 1MHz donnait de bons résultats sur les
cancers superficiels et sur diverses affections de la peau. A la méme époque, Waller réalisa un
appareil lui permettant d’enregistrer le potentiel cardiaque & la surface du corps et Caton
effectua les premiers enregistrements de D’électricit¢ cérébrale. Par la suite, grice au

galvanométre a corde se déroule le développement de [I'électroencéphalogramme (EEG) par
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Pradwdicz-Neminsky, et de [I’électrocardiogramme (ECG) par Einthoven, qui purent
enregistrer ces signaux et en initier Ianalyse. De nos jours, le rapide développement des
techniques et des sciences a accompagné l’augmentation des applications médicales de
Iélectricité tant au point de vue thérapeutique qu’au point de vue diagnostique et chaque

branche a sa chronologie propre.
1.4 Exposé des différentes antennes en biomédicale.

Ces applications dites biomédicales comportent entre autres différents types d’antennes que
I'on trouvera en général immergées dans un milieu biologique. On peut diviser les
applications biomédicales des antennes en deux grandes catégories qui sont thérapie et
diagnostic. En thérapie, on trouve par exemple la diathermie, I’hyperthermie pour Ile
traitement du cancer, le réchauffement de patients hypothermiques, la stimulation nerveuse,
I’angioplastic micro-onde, le traitement de Uhyperplasic prostatique et P’ablation cardiaque.
Quelques exemples d’applications au diagnostic sont I'imagerie (incluant I’impédance
électrique, les micro-ondes et la résonance magnétique nucléaire), 1’évaluation du contenu en
cau des poumons, la détection de tumeurs et la dosimétrie personnelle.

Dans les applications médicales thérapeutiques, le but est d’augmenter la température du
milieu biologique. Les trois grandes applications sont I’hyperthermie, 1’ablation cardiaque par
cathéter et l’angioplastic coronarienne. L’hyperthermie fut utilisée depuis 1893 dans Ie
traitement du cancer en augmentent la température du patient par I’administration de toxine et
a partir de 1920 par diathermie EM. L’hyperthermie utilisée en association avec la
radiothérapie ou la chimiothérapie, a pour but de chauffer une tumeur de maniére uniforme a
une température fixe entre 43 et 46 °C pour détruire les cellules cancéreuses qui sont plus
sensibles & la chaleur que les cellules saines. L’ablation cardiaque par cathéter et
I’angioplastie coronarienne sont des applications plus récentes (1980). Dans le cas de
Pablation, il s’agit de détruire une partie du tissu cardiaque qui est la cause des arythmies, et
en angioplastie le site & détruire est un dépdt de graisses calcifié recouvrant la paroi interne
d’une artére. Donc, on voudra atteindre une température supérieure 3 50 °C pour causer des
dégéts irréversibles au tissu, mais la température devra rester infériewre a 100 °C pour qu’il

n’y ait pas de caillot de sang.
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Ces deux applications requie¢rent une bonne connaissance de la localisation du champ pour ne
pas détruire des tissus sains. Les problémes de champ proche sont donc trés importants dans
le "design" de ce type d’antenne et 1’on calculera le SAR (Specific Absorption Rate) afin de
connaitre la distribution de température. Aux basses fréquences, les antennes congues sont
généralement appelées applicateurs, car elles sont la plupart du temps courtes par rapport a la
longueur d’onde, et ne fonctionnent pas comme des antennes rayonnantes. A plus haute
fréquence, les antennes utilisées ressemblent plus & ce que 1’on utilise en télécommunications.
Cependant, les problémes de fabrication d’antennes a applications médicales seront tres
souvent différents de ceux que l'on rencontre généralement en télécommunication. D’une
part, on s’intéresse au champ proche et d’autre part, le corps humain est un milieu biologique
a fortes pertes dont les propriétés électriques varient avec la fréquence.

Les différents types d’antennes existants peuvent &ire repartis en 2 groupes qui sont antennes
non invasives et antennes invasives. Les applicateurs non invasifs peuvent étre classifiés en
trois grands groupes qui sont: les applicateurs de type E (basses fréquences : plaque
capacitive), les applicateurs de type H (basses fréquences : bobine de courant coaxial), les
applicateurs de type antennes ou rayonnants. Parmi les applicateurs rayonnants, on peut
distinguer 3 autres groupes qui sont: les ouvertures rayonnantes (Figure 12), les antennes

micros trips, et les réseaux d’antennes (Figure 13).
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Figure 12: Applicateur a guide circulaire
915 MHz. Figure 13: réseau d’antenne.

Les antennes invasives permettent d’obtenir des profils de températures plus uniformes que
les antennes non invasives et évitent la formation de point chaud aux interfaces entre tissus.
Cependant, il n’est pas possible de les implanter pour toutes les sortes de tumeurs. Les types

d’antennes implantables sont moins nombreux du fait des limitations géométriques que doit
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avoir P’antenne. On trouve tout de méme deux familles d’antennes: les dipdles (Figure 14) et
les antennes hélicoidales (Figure 15).

Figure 15. antenne hélicoidale pour

Figure 14: dipéle type aiguille I’angioplastie a 2.45GHz

L5 L'ablation par cathéter.

En cardiologie, le rapide développement des techniques a permis une meilleure compréhension
des mécanismes des arythmies cardiaques et a amen¢ a de nouveaux traitements. Parmi ceux-ci,
lablation cardiaque a fait son apparition pour traiter certains types d’arythmies sur des patients
auxquels les drogues antiarythmiques n’avaient pas d’effet. Ce type de chirurgie réfere a la
destruction d’un tissu myocardique arythmogeéne, d’une voie de conduction accessoire, ou d’une
partic du systtme de conduction spécialis¢ de maniére a contrdler le rythme cardiaque. L'ablation
de tissus non désirés peu étre réalisée par plusicurs méthodes ayant des degrés de sophistication
plus ou moins variés : chirurgie conventionnelle, électrochirurgie, cryochirurgie, chirurgie laser,
chirurgie ultrasonore et méme chimio-chirurgie. En 1930 Wolff, Parkinson et White [12]
décrivirent un syndrome, qui plus tard portera leur nom, chez un jeune patient manifestant une
tachycardie. En 1933, Wolferth et Wood [13] postulérent que ces tachycardies étaient dues a un
mécanisme de réentrée, et en 1968 eurent lieu les premicres ablations cardiaques qui furent alors
réalisées a coeur ouvert pour traiter ce type d’arythmie [14, 15]. Par la suite et avec [utilisation des
premiers Pacemakers ce type de chirurgie fut utilis€ pour d’autres arythmies [16]. Par contre,
lablation cardiaque étant réalisée a cceur ouvert, elle n’était utilisée qu’en dernier recours lorsque
les autres techniques existantes faisaient défaut.

Vers la fin des années 70 une alternative a cette approche fut trouvée : 1’ablation cardiaque par

cathéter [17, 18] qui présente l'intérét trés avantageux de ne pas avoir recourt a une opération 2
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coeur ouvert (Figure 16). La cathétérisation cardiaque conmsiste a introduire un cathéter par les
vaisseaux sanguins du bras, de la jambe ou encore du cou, jusqu’au cceur sous le contrdle dun

fluoroscope ( rayons X en temps réel).
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Figure 16: Ablation cardiaque par cathéter.

Afin que les cathéters puissent cheminer a travers le systéme veineux jusqu'au cceur, ils doivent
présenter les caractéristiques mécaniques suivantes :

- matériaux bio-compatibles ;

- diametre < 8F : pour passer dans les veines ;

- longueur = 1,20m : longueur requise pour atteindre le ceeur via une veine ;

- systéme de courbure : pour placer le cathéter a I’endroit voulu ;
La cathétérisation n'est pas une technique facile et la difficulté a placer le cathéter au niveau du
site cble (ceeur en mouvement, circulation sanguine) est un probléme aussi important que
lablation elle méme que je n'aborderais pas dans cette thése. Voici une présentation des divers

énergie utilisées 4 I'heure actuelle pour les ablations cardiaques par cathéter.
1.5.1 Ablation DC.

En 1979, La premiére interruption de la conduction AV par la méthode de fulguration a été
observée par hasard dans le laboratoire de M. Fontaine [19] et aux Etats-Unis, M. Gonzales R0] a
été le premier a démontrer l'aptitude de l'ablation par cathéter, & l'occasion de l'ablation du nceud
AV et du faiscean de His, en délivrant une énergie, a courant continu stockée dans un
condensateur, a travers un cathéter dans 10 chiens. Toutefois, la taille de la lésion créée n’est pas

contrdlable. De plus, la décharge provoquée par la production d'un champ électrique intense
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engendre la formation bréve dun globe de vapeur créant un barotraumatisme, ayant pour
conséquence de provoquer une douleur trés intense chez le patient. Il y avait donc nécessité

d’avoir recours a une anesthésie générale [21].
1.5.2 Cryothermie.

Le succes initial de l'ablation par cathéter avec l'énergic a courant continu a toutefois encouragé
dautres chercheurs & appliquer le principe de l'ablation par cathéter a d’autres types d’énergies.
Parmi ces énergies on peut retenir la cryothermie [22] introduit par Gallagher et al. dans le
traitement de la voie accessoire [23]. Les unités cryochirugicales utilisent du gaz d'oxyde nitrique
ou de l'azote liquide afin de refroidir le bout de la sonde. La température est contrflée par la
rapidit¢ de l'écoulement du gaz au niveau de la sonde. Un refroidissement partiel (0 °C) provoque
une interruption de conduction transitoire ce qui permet de mieux positionner la sonde grace a des
interruptions tests. Un refroidissement au dela de —60°C conduit & une interruption définitive avec
nécrose et cicatrisation du tissu cible. Des test in-vitro ont montré des lésions de 800 mm3, 1000

mm, et 1200 mm® produites apres 1, 2 et 3 minutes, respectivement [24].
1.5.3 Ablation Laser.

Le Laser [25] est une autre forme d’énergie qui peut &tre utilisée pour I’ablation par cathéter. Cette
énergic est obtenue a l'aide d’un matériau dans lequel des électrons sont pompés dans un état
d'excitation ¢€levé et repassent & un ¢tat plus bas en libérant un électron a une longueur d’onde
précise. Quand une lumiere laser rencontre un tissu biologique 3 interaction sont alors possible
[26] : le photon peut étre transmis & travers le milieu sans perdre d’énergie, le photon peut &tre
absorbé par le tissu, ou le photon peut étre dispersé. Les photons absorbés augmente 1’énergie de
vibration des molécules illuminées qui produise alors de la chaleur. Le coefficient d’absorption est
défini comme étant le rapport entre la lumicére laser qui est absorbée et celle qui est transmise a
travers le tissu [27]. Le coefficient d’absorption est fonction de la longueur d’onde de la source et
de la couleur du tissu. La dispersion est elle aussi reli¢ a la longueur d’onde de la source P§]. En
plus de la longueur d’onde, deux autres paramétres gouvernent I’ablation laser des tissus
biologiques : 'irradiance et la fluence [29]. L’irradiance est la puissance laser par unité de surface
du tissu cible illuminé. La fluence est 1’énergie lumineuse par unité de surface ou en d’autre terme

Iirradiance par unité de temps.
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Les lasers Argon, dioxyde de carbone et ‘eximer’ ont une variété d’application en ophtalmologie,
chirurgie générale et sont utilisés pour Dangioplastie percutané des artére périphérique et
coronariennes. Avec ces lasers, une trés haute irradiance et une durée de pulsation courte sont le
plus souvent utilisées. A cause de la breve et intense exposition et du haut coefficient
d’absorption, il vy a un chauffage rapide d’un petit volume de tissu et trés peut de transfére de
chaleur aux structures avoisinantes [30]. Ce type de laser est utile pour les coupures atraumatiques
ou la vaporisation de tissus, mais il n’est pas adaptés & l’ablation cardiaque ou la coagulation d’un
volume large de myocarde beaucoup plus grand que la taille du spot doit étre réalis€ de maniere
sécuritaire et prédictible.

Le laser neodymium : yittrium-aluminum-garnet (Nd:YAG) opere a une longueur d’onde de 1064
nm. Ceci est dans la fenétre optique et est associ€ & un bas coefficient d’absorption, une grande
profondeur de pénétration et un haute pourcentage de dispersion. Quand utilis€é a basse puissance
pour une longue durée (>10 s), ces caractéristiques permettent au laser Nd:YAG de créer un
chauffage et une photocoagulation dans une région de myocarde beaucoup plus grande que le
point d’impact [31]. Ces propriété biophysique font que le laser Nd:YAG est bien adapté a
l'ablation cardiaque, cependant la complexité de la source et du cathéter représente un gros
désavantage au systeme. De plus, la possibilit¢ de créer une 1ésion est limité par le fait qui faut

exclure le sang de I'interface tissu-cathéter.
1.5.4 Ablation Ultrasonore.

Parmi les nouvelles sources d'énergie qui sont explorées pour l'ablation cardiaque on peut retenir
l'ablation par ultrasons [32]qui fait depuis peu ses débit. Les ulirasons sont une forme d'énergie
vibratoire (plus de 18000 cycles.s-1). qui se propage comme une onde mécanique par mouvement
des particules & l'intérieur du milieu. Ceci cause une compression et raréfaction des particules, et
donc la propagation dune onde de pression associé au mouvement mécanique des particules. Un
champ ultrasonore cause un mouvement de particules qui induit un stress et une tension. Dans un
milieu absorbant, 1'énergie ultrasonore est continuellement absorbée et est convertic en chaleur a
lintérieur du milieu. Si l'élévation de température est suffisamment élevée et est maintenu pendant
un certain temps, des dommages irréversible sont provoqués dans le tissu. Cet effet thermique est
similaire & celui obtenu avec dautres systtme de chauffage avec la méme durée d'exposition
thermique [33]. L'énergie ultrasonore a déja été utilisée pour le traitement de certains type de

cancer & cause de sa bonne pénétration dans les tissus mous a des fréquences qui permettent un
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bon contrdle du dépot d'énergie [34, 35, 36]. Par contre, son utilisation en ablation cardiaque est
encore limitée car le développement des applicateurs pose encore quelques difficultés. Il n'y a

donc a I'heure actuelle que quelques résultats préliminaires [37, 38, 39].
L.5.5 Ablation par agents chimiques.

L'ablation chimique n'est cité ici que pour compléter les différents moyens existant a ITheure
actuelle [40]. Ce type dablation se réalise par injection dans le tissu cible dun agent chimique qui
va détruire les cellules de fagon irréversible. Son efficacité¢ est basse car il est tres difficile de
contrdler la diffusion de llagent chimique dans le tissu, et il n'y a pour le moment eu aucune
injection intramurale réalisée cliniquement.

1.5.6 Ablation Radio-Fréquence.

Cette technique est devenue la technique dominante de I’ablation par cathéter & la fin des années
80. Les raisons de sa popularit¢ incluent son efficacité, sa controlabilite, 1utilisation d’une
anesthésie locale et son bas cofit. Huang a utilisé, en 1987, lénergie RF (500 KHz) pour l'ablation
par cathéter de la jonction AV et des ventricules B1]. Dans ses publications [41, 42, 43], Huang
rapportait que l'ablation par énergie RF est plus saine et meilleure que les chocs électriques a
courant continu ou les photo-ablations laser.

En ablation RF, Iénergic est générée par une unité électrochirurgicale en fonction du mode de
sortic (monopolaire ou bipolaire ), de la tension mms, de la fréquence, de la forme de l'onde, et de
la puissance de sortie comprise généralement entre 10 et 60 W, ceci dépendant essentiellement de
la douleur donc de la tolérance ressentie par le patient. Par rapport & la technique a courant
continy, la différence fondamentale vient de la nature du signal qui est sinusoidal. Le risque de
fibrillation rencontré en courant continu se trouve diminué mais pas complétement éliminé dans le
cas du signal sinusoidal RF [42]. L'autre différence essentielle provient des niveaux de tension mis
en ceuvre, une centaine de volts au lieu du kilovolt utilis€ en courant continu [22]. Les
détériorations des cathéters sont moins fréquentes [42]. Citons enfin d'autres avantages comme
l'utilisation d'une anesthésic locale au licu de l'anesthésie générale [42], et enfin, des Iésions plus
homogenes [42]. Des complications comme larythmie, les complications hémodynamiques et
ischémiques, aussi bien que des complications thrombotiques ou emboliques, n'ont pas été

observées lors de l'application RF.
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A cdté de ces avantages, la méthode d'ablation par la technique RF présente des inconvénients qui,
comparés aux complications les mieux connues au cours de l'ablation de haute tension en courant
continu, constituent néanmoins un risque plus faible.

Toutefois, on peut noter quelque cas assez graves décrit par Borggrefe [44], concernant la
séparation de I'électrode du reste du cathéter au moment de la séance dablation, ou des patients
pour lesquels l'anesthésie générale a été nécessaire a cause d'intenses douleurs de poitrine durant la
séance d'application du courant RF. Sur des expériences animales, la fibrillation ventriculaire a été
constatée quand limpulsion déliviée n'était pas synchronisée au complexe QRS [44]. Les
constatations faites & partir de ces mémes expériences ont montré que des arythmies ont eu lieu
immédiatement aprés le début de l'envoi de I'énergie RF. Et ceci peut étre évité par la
synchronisation du courant délivié avec le QRS [44]. Hindriks a publié [45] des cas de
perforations du ventricule gauche dans des expériences animales. Cependant, ces problémes ont
plus ou moins disparus suite au développement important de cette technique et au savoir-faire des
médecins.

Mais il reste tout de méme deux inconvénients majeurs a cette technique qui sont d'une part la
faiblesse du taux de réussite amsi que les dimensions des lésions, et d'autre part, l'augmentation de
Iimpédance du tissu cible au moment de l'ablation [46]. Ce changement d'impédance est dii a
laugmentation de température & l'interface tissu électrode qui, lorsquelle atteint 100°C, conduit a
la formation dune couche de vapeur autour de Iélectrode et une nécrose du tissu, d'ou une
dispersion de I'énergie incidente due a la désadaptation d'impédance [47].

Afin d'éviter le probléme de désadaptation plusieurs méthodes ont ét¢ décrites, jusqu'a ce jour. On
peut noter par exemple la diminution de la puissance émise avec augmentation de la durée
démission, l'association de thermocouple avec la sonde, le refroidissement de la sonde par
circulation d’eau [48] (Figure 17) ou la régulation thermique de la sonde prévenant ainsi une
augmentation de la température de Iélectrode supérieure a 100°C et donc la désadaptation de
celle-ci. Ces techniques ont remport¢ quelques succes et ont permis d’augmenter la taille des
lésions produites avec la RF. Toutefois, cette technique reste insuffisante pour certain type

d’arythmie ou il est nécessaire de procéder a de longues 1ésions (ex: technique “Maze”) ou alors

d’avoir des 1ésions profondes (ex : tachycardie ventriculaire).
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Figure 17: Cathéter RF refroidi par eau.

1.5.7 Ablation Haute-fréquence.

Cette nouvelle méthode utilisant un signal haute fréquence a 27.12 MHz a é&€ développée au
laboratoire du LIEN de l'universit¢ de Nancy [49, 50]. Elle permet de résoudre le probleme
rencontré en RF, qui est l'augmentation rapide d’impédance, qui se produit lorsque le tissu
cardiaque atteint une température proche de 100°C [51]. En effet le systtme développé utilise une
adaptation automatique d’impédance qui permet tout au long de la procédure de mesurer
I'impédance tisswrsonde et de l’adapter grdce a un réseau d’adaptation a faible perte, afin
d’optimiser le transfert d’énergie entre la sonde et le tissu cardiaque, permettant ainsi de réaliser
des lésions profondes [52]. Les sondes utilisées ont un diamétre extérieure de 7F et fonctionnent
en mode bipolaire ou monopolaire. Ces sondes ont €t¢ réalisées au LIEN lors de mon stage de
DEA et ont ¢té testées cliniquement sur 9 moutons montrant une trés bonne aptitude a créer des
Iésions transmurales dans les ventricules [53, 54, 55]. Toutefois, a 'heure actuelle cette technique
n’en ai qwau stade de développement et demande plus de résultats clinique pour prouver son

potentiel.
1.5.8 Ablation Micro-onde.

Ces derni¢res années, la recherche s'est portés vers I'utilisation des micro-ondes qui pourraient
permettre d’obtenir des lésions de plus grandes dimensions que la RF, du fait de leur mode
d’action [56]. En outre, les micro-ondes sont déja utilisées en hyperthermie [57] et elles sont
devenues trés accessibles a cause de leur développement rapide dans le domaine des
télécommunications.

Récemment, quelques études expérimentales ont été effectuées in vitro et in vivo afin de tester des
cathéters micro-ondes [58, 59]. Ces études ont montré de bons résultats et ont encouragé d’autres
chercheurs a faire des études sur des cathéters micro-ondes. Des modéles mathématiques ont été
réalisés en utilisant des outils mathématiques tel que les éléments finis [60, 61], afin de résoudre

les problemes EM et thermiques. Des études comparatives entre 1’ablation RF et Iablation micro-
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ondes ont été faites [62, 63], cependant, ces études n’ont utilis€ que des cathéters de
caractéristiques géométriques et éElectriques différentes, car les cathéters utilisés étaient ceux
disponibles sur le marché. On retiendra toutefois, que ces études ont montré une bonne aptitude
des micro-ondes & créer des lésions de grandes surfaces pour I’ablation cardiaque, et tres
récemment cette technique a ét¢ utilisée avec succés dans le traitement des arythmies cardiaques a
coeur ouvert [64, 65], et par cathéter [66, 67]. Cependant bien que la réalisation d'antennes soit
plus facile & optimiser a hautes fréquences donnant ainsi une plus grande liberté dans la forme des
I¢sions, les pertes dans la ligne de transmission et les pertes diélectriques dans le tissu augmentent.
Une question se posc alors : quelle fréquence choisir afin davoir la meilleur profondeur de

pénétration ?
1.6 Conclusion

Ce premier chapitre a exposé¢ les problémes posés dans le traitement des arythmies cardiaques par
ablation au moyen dun cathéter. On a pu voir que le cceur est une structure complexe, et en
fonction du type darythmie a traiter, le site cible ou le type de lésion a générer n'est pas le méme.
A Theure actuelle, comme on a pu le voir, plusieurs type de cathéter et dénergies sont utilisés afin
de créer ces lésions. Bien que la plus répandue de ces énergie soit I’énergie radio fréquence, elle se
trouve de nos jours limité dans le traitement de certaines arythmies ou les dimensions et formes de
lésions a générer doivent étre longue profondes et uniforme.

Dans la suite de cette thése on s'intéressera donc plus particulicrement a l'énergie micro-onde qui
semble trés prometteuse dans ce domaine. En effet, elle offre la possibilité de créer des antennes
de formes variées, d'ou des lésions elles aussi de formes variées. Plusieurs fréquences sont
disponible pour les applications médicale, et afin de choisir la fréquence qui conviendras le mieux
a l'ablation cardiaque, nous allons comparer 4 comprises entre 27 MHz et 2450 MHz.
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Chapitre II. :

Approche théorique de I’ablation intracardiaque.
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I1. 1 Introduction

Le but de ce travail consiste a étudier les dimensions de lésions que l’on peut produire avec un
cathéter a différentes fréquences. Ceci, en vue de connaitre l'influence de la fréquence sur les
dimensions des 1ésions et déterminer ainsi la mieux adaptée pour 1’ablation cardiaque. Pour cela,
une ¢étude théorique et une étude pratique sont nécessaires sur un méme modéle. Ce modele aura
pour chaque fréquence le méme coefficient de réflexion (S11) et la méme geométric d’antenne
pour que les criteres de comparaison soient justifiables. Les études pratiques et théoriques seront
réalisées sur fantdme électromagnétique (EM).
Les fréquences que je prendrai sont des fréquences faisant partie des bandes ISM (réglement des
radiocommunications 1985). Elles sont égales a :

27 MHz

434 MHz

915 MHz

2450 MHz
Lors d’une ablation par énergic EM, le mécanisme de formation d’une Iésion dans le tissu
cardiaque est basé sur la conversion de 1’énergic EM dissipée dans le milieu, en une énergie
calorifique. Il faut donc pour la partie théorique de cette étude, résoudre un probléme EM et un
probleme thermique. Le choix d’'un modele pour la modélisation mathématique va fixer le matériel
a employer pour 1’étude pratique. Ce modele devra donc étre simple d’une part pour faciliter la
modélisation mathématique et d’autre part pour sa réalisation pratique.
Le calcul du champ électromagnétique dissipé par une antenne de type monopole, peut étre résolu
analytiquement par deux méthodes. La premicre méthode développée par King [68], fait appel a
des approximations mathématiques, permettant de résoudre analytiquement les équations de
Maxwell, pour un champ proche dans un milien a perte. La deuxitme méthode développée par
Casey [70] repose sur la méthode de King (méthode 1) mais sans ses approximations. Cette
derniére méthode est donc plus complexe et nécessite de grand temps de calcul ce qui la rend
assez lourde quand on veux réaliser une carte 3D du champs électromagnétique. Cependant, les
calculs développés dans la suite de ce chapitre seront faits suivant les deux méthodes. Ces calculs

seront comparés pour chaque étape, afin de voir si ’emploi de la méthode développée par Casey
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(méthode 2) est nécessaire dans D’estimation des lésions produites par un monopole dans le tissu

cardiaque.

11.2 Calcul du dépot de puissance.

11.2.1 Calculs basés sur la méthode 1.
11.2.1.1 Méthode.

Pour produire une Iésion intracardiaque, nous nous intéresserons au champ proche, car c’est la ou
Paugmentation de chaleur est maximum. Le champ proche est déterminé pour des valeurs de
Br<<1 ou f=2n/A (A longueur d’onde dans le coeur), ce qui nous donne :

-1 <30 mm a 2450 MHz ; -r<70 mma 915 MHz;

-1 <155 mm a 434 MHz ; -r<2ma27MHz;
Le champ EM proche de I’antenne doit donc étre calculé. Les formules classiques, dont on se sert
pour obtenir le champ produit par une antenne, ne pourront pas étre utilisées, car elles font appel
aux approximations des champs EM lointains. Pour résoudre ce probléme, nous utiliserons les
formulations développées par King [68], qui permettent de calculer le champ EM produit par un
monopole dans un milieu & perte.
Le modéle utilis¢ est celui représenté par la Figure 18. Il consiste en un conducteur de rayon a
entouré par un di€lectrique parfait (région 2) de rayon c et immergé dans un milieu de dimensions
infinies (région 4).
Le nombre d’onde & pour chaque région est défini par :

G RS SO S S

k, = o(U,€;) v

o 1/2
- 4
k, = w{m(q +1 P H

Figure 18: Dipéle.

Les valeurs de €4 et o4 sont calculées avec les formules suivantes [69], qui sont valables pour
un domaine de fréquences variant entre .01 et 18 GHz :

g —4

€4 = EgXE4’ OO 8‘: =1.71f_1'13+ -

— T 14
1+ (f/25)
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o, =135 "0, +

0.0222(g, — 4) f*

1+ (f/25)
ou 6o =78/m geg=47et f expriméen GHz.

On vérifiera les approximations suivantes : |k4 / k2|2 >>1 et (k,c)* <<1

Avec £,=¢£¢x2.1 ,a= 024 mm et ¢ = 0.8 mm on obtient :

Fréquences h(mm) g,' o4 (Sm) |4/ k2f (k2 c)’ |kac|’
2450 MHz  14.9 47 1.7 232 35100 8210°
915 MHz  34.0 49 1.0 25.1 4910% 12107
434 MHz 692 51 86 29.8 1.110* 331073
27 MHz 876 148 .60 200 43107 86107
Tableau 1: Calculs des approximations en fonction de la fréquence.
Mise en équations :
A patir de 13, on peut calculer la distribution de courant dans DPantenne:
ink; (h - ol 1(0)=VE/Z
12y = 110) kLD (0)=V; /2,
sink; h o- In(c /a) + F
7 "% In(c/a)+ nl,F
[4D)]
= Hq (1k4c) H : fonctionde Hankel
k,cH (k,c)
ng, =k /ki
ou k
zZ, = {#k;}[ln(c / a) + n§4F]
Fréquences ko ks ke,
2450 MHz 74 356+441 108+23i
915 MHz 28 137271 474821
434 MHz 13 69+22i 23+3.6i
27 MHz 0.82 9.5+6.61 1.8+0.161

Tableau 2: Calculs des nombres d’ondes dans les différents milieu, en fonction de la fréquence.

Pour calculer le champ électrique dans la région 4, on prendra une antenne suffisamment fine

afin d’avorr :
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|k 4cl2 <<1

La longueur du monopole est fixée a A4 (A étant calculée dans le milieu biologique) afin
d’avoir le méme coefficient de réflexion pour les deux fréquences étudiées. Les longueurs
d’antennes a 27, 434, 915 et 2450 MHz étant différentes, il est inutile de faire le calcul du
champ le long de lantenne (axe z de la Figure 18). En effet afin de pouvoir comparer la
profondeurs de pénétration du champs EM dans le tissu on se placera a z=0 car clest la ou le
champ EM est le plus intense. Le calcul du champ se fera donc uniquement suivant le rayon
(axe r de la Figure 18) a z=0.

Toutefois dans lalgorithme basé sur les équations de King nous n'utiliserons pas la
simplification z=0 afin de pouvoir le valider avec les résultats obtenus par King.

Pour un point P(r, z), dans la région 4, on obtiendra 1’expression du champ électrique dans la
direction z:

E., (r,2) = L0k, 100) [[1 - %)

h
~ 4msink h .[ sink, (h - 2")[y(2,2) + v (z,2") |dz’
L

0

k 1k} C(h, ,
+ k_iL [u/(z, h) +y(z,-h) - 2q/(z,0)coskLh] + 5(1(—; - llczlngj‘osmkL (h-z%)

2

J
Sl + w(z,-z'>]dz'}

1
,z)=("R,)/R R, =|(z-Z) +1*]
VB =EER)IR L =(z-2) r]l Figae 19

w(z,z') = (c™R,) /R, R, =[(z+2) +1*]?
De plus, pour calculer le champ électrique proche de la surface de I'antenne on utilisera la
formule qui nous donne lintensité du champ électrique dans la région 2 (Figure 18) afin de
vérifier la condition aux frontiéres suivantes: E,, (¢c,z")= E,,(c,z") pour r=c.

_daulO) (rY ki \sink (h-|4)
- (] e

L'algorithme de calcul pour calculer le champ électrique dans la direction : E, (z,1), ne sera

pas développé car pour z=0, E ,;(z,1) =0
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Le champ c¢lectrique étant calculé, on en déduit alors 1’énergie absorbée par le tissu biologique

1
quiest : SAR = 5041322.

Ces formules demandent de résoudre les intégrales

jo"sin KI(h - 2y (z,h) + v (z,~h) )dz'

j:sin Ki(h —Z').;—Z[y/(z, 2) + w(z,—2)dz

Ces intégrales seront résolues numériquement a l’aide du logiciel mathematica qui utllise un
algorithme adaptatif afin de subdiviser la région d’intégration en fonction des besoins. Le
programme réalisé est présenté en Annexe. La validation de ce programme a été teste en

retrouvant les résultats obtenus par King comme on peut le voir sur les figures suivantes.

% Ety 100
Al vigesd  WE a8 e T

b N ] = ¥ (crn) Vo=1 Volt

- S0t ~ o =0
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,
ds frs P Fin P S
, )

- ~
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Figure 19: Courbes de E4z en fonction de z et de r (a) courbes obtenues par King (b) courbes

obtenues a l'aide du programme développé au laboratoire qui est présente en annexe.

I1.2.1.2 Reésultats.

Les courbes de la Figure 20 représentent le SAR normalis¢é & z=0 en fonction de r. Elles ont été

obtenues en calculant le SAR tous les 0.1 mm pour r variant de Imm a 10mm.
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Figure 20 : SAR normalisé a 27, 434, 915 et 2450 MHz en fonction de r a z=0.

I.2.1.3 Discussion.

La Figure 20 montre bien comme on pouvait s’y attendre que plus la fréquence est élevée et
plus la profondeur de pénétration est faible. Cependant pour un SAR > 40% on ne peut pas
noter de différences significatives entre les fréquences. Un calcul de température est donc
nécessaire pour déterminer si dans le cas de I’ablation il apparait une différence au niveau des
Iésions en utilisant l'une ou l'autre fréquence.

Toutefois, Casey [70] a constaté que les résultats obtenu par King dans le calcul du champ
électrique dans un diélectrique a perte, ne sont pas tout a fait exact. Les calculs de King, basés
sur une approximation numérique se révelent inadéquats dans la région trés proche du dipdle.
Le paragraphe suivant est donc consacré aux corrections apportées par Casey dans le calcul du

SAR.
11.2.2 Calculs basés sur la méthode 2.

IL2.2.1 Meéthode.

On a pu noter précédemment, que les calculs développés dans la méthode 1, sont basés sur une
approximation numérique. En effet, lintégration de % est approximée, et résulte en une
expression intégral a une seule variable. Les intégrations z’' en résultant, sont alors évaluées

numériquement. Ces approximations apportent donc une restriction sur I'‘épaisseur de [’isolant

|k, »0, ce qui limite la précision du champ évalué prés de la surface disolation. Le calcul
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présent¢ dans la méthode 2 [70], est quand & lui basé¢ sur l'évaluation numérique direct de
l'intégrale de surface au niveau de I’isolant.

L'équation de Ex,(r,z) devient alors :

1 I0) R
o k,(h- d¢'dz
M Iz kLh( sopi [, [[sine (o- e dordz
-2 jou,c In < 1——— J J. sink; (h- |z'|) ! —+Jjk (c-rcos¢')d¢'dz'
0 a R 4
—fk R
ka (il{+ ]k4jd¢'dz'
]k4R
2Jk (h-2)E (1 + jk4)d¢'dz']
R
ou g =¢,—jo,/o et [(z 2 +(@-r) +4rr sm2¢}

Pour évaluer le champ électrique donné par cette équation, on doit évaluer une double mtégrale
h em
de la forme J:h jO f(9',2')d¢'dz' ou f est la partie réelle ou imaginaire d’une fonction variant
tres vite dans le voisinage de ¢’=0, 2’=0, et r prés de c. Une formule de quadrature Gaussienne
est utilisée pour l'intégration de ¢’ :
h T 1 1 t L n & h n t 1
[[ 7@ .2apdz'= —5;:1 4. f[?(xkﬂ),z }dz

ou x sont les zéros du polyndme de Legendre Pn(x) et Ax sont les facteurs correspondants
comme donnés [71]. L'intégration z’ résultante est réalisée en utilisant le logiciel mathematica

comme dans le cas de King,
Cependant, comme f varie trés rapidement au voisinage de z’= z, lintégration est évaluée avec
plus de précision en coupant l'intégrale, dans l'intervalle (-h, h), en de plus petits intervalles

comme montré ci-dessous :
[ fB-(xk + 1),z'}dz'= [ f{% (x, + 1),Z'}dz'+ [ f[g- (x, + l),z']dz
w7 f[% (x, + 1),z'}dz"+ j" fB (x, + 1),z'}dz‘

ou € est tres petit devant h.
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Le programme de calcul de l'intégrale a ét¢ réalisé sous mathematica et est présenté en annexe.

Ce programme a ¢té validé en retrouvant les valeurs ds exemples donnés par Casey dans son
article [70].
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Figure 21: Courbes de Eyz en fonction de z et de r (a) courbes obtenues par Casey (b) courbes

obtenues avec le programme présenté en annexe.

11.2.2.2 Résultats.

Les résultats obtenus avec les calculs basés sur la méthode 2 sont présentés sur la Figure 22. Ils

ont ét¢ obtenus & z=0 pour 1 <r < 10 mm. Sur cette figure, les résultats obtenus avec les calculs

basés sur la méthode 1, sont aussi représentés afin de faciliter la comparaison des résultats.

SAR
1 . . ——r ——— ——— _—
0.0} ]
Méthodes
ki 12 usommi
[ -, — 915MHz
I . — 434MHz
0.4 L 27 MHz
0.3} Xl
! =

2 f 3 ) 10 y(rum

Figure 22: SAR normalisé a 27, 434, 915 et 2450 MHz en fonction de r a z=0.
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11.2.2.3 Discussions.

On constate d'aprés ces résultats, que la décroissance du SAR en fonction de r, est beaucoup
moins accentuée que dans le cas des calculs de la méthode 1. Ceci s’explique trés bien, car dans
la méthode 1, les approximations introduites font qu’au voisinage du monopole, le champ EM
est surévalué.

On remarque tout de méme que pour 4mm < r < 10mm, la puissance absorbée par Ie tissu passe
de 2,5% pour f =2450 MHz & 15% pour f =27 MHz. Ceci n'est pas négligeable, cependant, il est
impossible de dire pour le moment, si cela a une influence significative sur les dimensions des
leésions produites, car on ne sait pas a partir de quel niveau de SAR on obtiendra une 1ésion.

C’est pourquoi un calcul de la température et du dégit thermique est nécessaire. Il permettra
d’une part, de voir si la différence entre les fréquences est importante ou non, en terme de
dimensions de lestions. Et d’autre part, pour voir si il y a aussi une différence importante,
suivant qu’on utilise les résultats obtenus avec les calculs basés sur la méthode 1 ou les résultats

obtenus avec les calculs basés sur la méthode 2.

I1.3 Calcul de température et du dégit thermique.

11.3.1 Calcul de température par la méthode FDTD.
11.3.1.1 Méthode.

Le calcul de la température dans le tissu sera effectu¢ en utilisant la méthode des différences
finies pour résoudre I’équation de la chaleur. Celle-ci permet d’obtenir la distribution de
température dans le tissu [72]. Cette équation s’obtient en combinant les cing mécanismes de
transfert de chaleur dans I'équation d’équilibre de la chaleur.
Ces cing mécanismes sont les suivants :

- la densité de puissance absorbée ;

- - D’énergie stockée par le tissu ;

- D’énergie produite par le processus métabolique ;

- - la conductivité thermique du tissu ;
- le transport de chaleur via le systéme vasculaire.

On obtient alors 1'équation suivante :

p LT = VKV -W,C,(T-T,) 4.
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q’a = SAR : densité de puissance absorbée par unité de volume W.m™ ;
oT e .
p CE- : terme de stockage de 1’énergie du tissu avec :

p densité kg mi’

¢ chaleur spécifique J kg !C"!
K( VT): terme de conduction avec K conductivité thermique W ni'C'!;
WuCH(T-Ta) : taux d'énergie transférée par unité de volume avec :

W, taux du flux volumétrique m’kg ' C!

Cy chaleur spécifique J kg™ C!

T, température ambiante
s . . dT 2
Donc I'équation a résoudre se résume a: p c—aT =K(VT)+W,C(T,-T)+ S

Mise en équation :
Le Laplacien exprimé en coordonnées cylindriques est donné par :
_9'T JT 9'T 9T
or’ rdr 1°90* 97
Les calculs s’effectuent dans le plan (z, r) pour 8=0 et pour z=0. On obtient donc :

0T d*T T 0T
———=0¢et — =0d’ou V’T=—+—
r206? © 07* o ort ror

L'équation de la chaleur a résoudre devient donc :

JdT 2°T 0T
—=K +— I +WC (T -T)+S
pe ot (arz r&r) G (I =)

VT

Cette équation est résolue par la méthode des différences finies., qui permet de trouver une
solution approximative au probléme, en discrétisant le modele en un nombre finis de points
sépar¢s par unc méme distance Ar. La précision augmente lorsque Ar tend vers 0. Cette
technique est une technique itérative dans laquelle la valeur en chaque point est calculé a partir
des valeurs aux points voisins. Les itérations cessent lorsque, pour chacun des points, 1’écart
entre la valeur calculé a Ditération précédente et celle calculée a Iitération actuelle est

inférieure a une tolérance prédéterminée.
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Figure 23: Positionnement des points adjacents aux points a calculer.
On utilise les approximations “Différence avant” puis “Différence arriére” qui conduisent aux
expressions (Figure 23):
T (T,-T)—(T,-T) _T,+T 2T,

dr? Ar’ Ar?
JdT ~_1_(T2 _T0)+(To _Tl) _Tz - T,
dr t 2Ar 2rAr
AT T,"-T,
dt At
T, =T, T, +T  -2T, T,-T,

Onaalors : c—2t—2=% =K 22— 42 L 1+ W,C (T, -T;)+S
nagos: PO [ Ar? 2rAr Gl ~To)
d’ou

KA 2 At A
T = A ey BA a1 2 we, B T ow,c, AL 24

p CAr 2p crAr Ar pc pc pc
Conditions aux limites :
Il existe 2 conditions dans ce modele : - I'interface myocarde-monopole

-T =00
Interface myocarde-monopole : onposera T, = T}
= T," = ZKAt2 T, +Ty| 1- 2KAt2 ~w,c, [+ w1,
p cAr p cAr pc
r=oo: onposera T, =T,
T = KAy BA o _ryerf1- A _yc, 22 we,,
p cAr p c2rAr p cAr pc

poo o[ KA KA Voo ) KA o ) SAL (g KA KA Y
pcAr’  p c2rAr p cAr? pc p cAr’  p c2rAr

Algorithme de calcul :
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Entrée des constantes
Acquisition de la matrice SAR

Initialisation des matrices
Température et d'Erreur

Tant que erreur<precision I
| |
Faire Sinon
Calcul de température Affichage de la température
Erreur = température a l'instant t - température a l'instant t-1
|

Fin I

Résultats.

Les constantes qui ont été utilisées sont les suivantes :

Ar=0.1 mm ¢=3930 Jkg' C"
At=001s Wy =200mP kg5
K=07Wm'.C" Cy,=60Jkg'.C"

p = 1000 kg’ T,=378°C

Les résultats obtenus avec les calculs basés sur la méthode 1 et 2 sont présentés sur la Figure
24 et la Figure 25. Ils ont ét¢ obtenus avec une valeur maximum de 90°C au niveau du

monopole et une erreur <.01°C.

Temperature

100

20

30

70
— 2450 MHz
— 915MHz

60 —— 434 MHz
— |27MHz

N %‘H—h :

0 2 a & 8 ¥ (ot}

Figure 24: Température en fonction de r obtenue avec la méthode 1.
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Figure 25: Température en fonction de r obtenue avec la méthode 2.

I11.3.1.2 Discussion.

D'aprés ces deux figures, on peut constater que pour des températures supérieures a 60°C, la
différence entre les fréquences étudiées est inférieure & 0.5mm (si I'on prend la différence
entre les deux fréquences les plus €loignées c’est a dire 2450 et 27 MHz), ce qui n’est pas trés
significatif dans le cas de I’ablation. Pour des températures situées entre 50 et 60°C, la on peut
avoir des différence de profondeur supérieure a Imm ce qui peut faire une différence
significative dans le cas ou l'on cherche a avoir une bonne profondeur de pénétration.
Toutefois la aussi, il est assez difficile de se prononcer car méme si 'on se situe a des
températures supérieures a S50°C, il n’est pas évident qu’il y ait une dégat thermique
irréversible. Une étude doit donc étre menée afin de savoir a partir de quelle niveau de
température les dégats thermiques sont iméversibles pour connaitre la profondeur des lésions

induites.

IL.3.2 Calcul du dégat thermique.

11.3.2.1 Meéthode.

Un dégat thermique est effectif suite a une élévation de température suffisante (T>50°c) pour
une certaine durée de temps. Cette relation entre la température et le temps, a ét¢ vérifiée par
Moritz et Henriques [73], qui montrent qu'une briilure de degrés standard peu étre produite,
en diminuant progressivement la température tout en augmentant d’une manicre

logarithmique la durée d’exposition. De nombreux autres chercheurs ont confirmé le méme
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raisonnement, comme Stoll [74] qui a mené des expériences approfondies sur 1’interaction
entre le temps et la durée d’exposition sur le dégit thermique au niveau de la peau de
I’homme. Ces données peuvent étre associées & une fonction exponentielle de la forme :

ty-T

t=te ou T : température qui produit un dégit thermique a I’instant t.

Ty : température qui produit un dégat thermique a I’instant to.

to : temps minimal nécessaire qui produit un dégat thermique.
Henriques et Moritz [75] ont propos¢ un modele mathématique du dégit thermique
épidermique. Ce modele a ét¢ établi de mani¢re empirique en fonction des limites thermiques,
des propriétés physiques et anatomiques de la peau et aux crittres définissant le niveau de
dégat. Ces limites définissent 2 seuils qui sont :
A : temps minimum pour lequel une température cutanée constante en surface induit une
nécrose trans-¢pidermique.
B : temps maximum pour lequel une température cutanée constante en surface peut étre
tolérée sans cause de dommage trans -épidermique irréversible.

La dépendance temps-température d’une couche épidermique peut étre exprimée par les

sauati : I
quations suivantes : LT, = J;J'o e dx (1)
ol
_ L
T RCe

o

T; : température de la couche épidermique a I’instant t (s).

Ts : température cutanée en surface durant I’exposition thermique

Ty : température cutanée surfacique durant 1’exposition thermique

L, K C,, et p : épaisseur, conductivit¢ thermique, capacité calorifique

et densité de 1'épiderme.
On trouve y = 0.15 avec les valeurs expérimentales trouvées par Henrique et Moritz [76].
Cette équation donne alors ¥ = /2 lorsque t = 0 et ¥y = 0 lorsque t tend vers 'infini, d’ot
Ts=T:, ce qui justifie la convergence de la température de la couche épidermique vers celle de

la surface cutanée.
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L'équation du dégdt thermique €2 déterminée par examens histologique est donnée par

AE

i% — p K42 4, @)

Henrique [75] : 7
t
T, = température de la couche épidermique a ’instant t.
R = constante des gaz égale a 2 cal / C° mol.

P et AE : constantes ¢valuées expérimentalement.
—AE
L
Cequidomme: Q= PJO R +27) gt 3)
Si T; la température de la couche épidermique est considérée comme invariante durant
I’exposition thermique alors cette équation devient :

—AE

Q =Pt @

ou T est la température stable de la couche épidermique.
Ceci permet alors de réaliser une évaluation numérique de P et AE. Un examen des données
relative an seuil A [75], monire que pour une température cutanée inférieure a 50 °C, I'épisode
hyperthermique est suffisamment long pour permettre [Dutilisation de I'équation (4). On
obtient alors P et AE en posant 2=1 (nécrose compléte) pour une valeur de seuil A :

AE =150 10’ cal/mol

P=3110"§"
En remplagant ces résultats dans I'équation (4) avec le seuil B on obtient :

Q=053
L’estimation des dégéts thermiques, au niveau de I'épiderme peut donc étre modélisée par les
équations (1) et (3). Pour >0.5 et Ts<50 °C, la dépendance de T; avec le temps peut étre
négligée, et T; peut étre remplacé par Ts. L'équation (3) peut étre intégrée et prendre la forme
de l'équation (4) afin de faciliter le calcul de Q [75].
Pour Q<1 et Ts>50°C, la corrélation de T: avec le temps ne peut étre négligée et I'évaluation
de € requiert des méthodes d'intégration numérique [77, 78].
Ce demier cas, représente le cas de l’ablation cardiaque, car on cherche a détruire le site
arythmogene avec T,<90 °C . Il faut donc, afin de calculer le dégit thermique, modéliser la
dépendance temporelle de la température pour chaque point du maillage utilisé précédemment
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pour le calcul de température. On peut voir sur la figure suivante la variation de la

température en fonction du temps pour quelques points du maillage.

Temperature (°C)

100

90 i __‘__,_,_._.-4-*—-
— r=]lnmm :
— r=25mm /—/—F :

80 ——r=4 mm /

For—— 74— N R s
/ /f

50

e P ——
ey
40 // o e |
0 2 4 6 5 10 ((s)

Figure 26: Montée de température en fonction du temps a r = 1, 2.5 et 4 mm.

Donc en vue d’introduire cette variation temporelle de la température dans lintégrale de
dommage thermique, a chaque point i du maillage correspondra une fonction d’interpolation
Ti(t) obtenue d'apres les résultats du programme précédent, ayant servi au calcul de T.

11 vient alors pour l'intégrale des dommages thermiques :

-AE

Q=P [ Tt

Le programme réalisé est présenté en annexe. Il est constitué selon I’organigramme suivant :



Entrée des constantes
Acquisition de la matrice Température |

§
|

Mise en forme des données

_____
|

3 Calcul de la fonction d'interpolation §
; pour le point i

"
Résolution numérique de l'intégrale
du dégat thermique

Stockage du résultat _
dans la matrice dégéat thermigue |

i=i+1

Affichage de la matrice |
Dégat thermique |
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11.3.2.2 Résultats.

iy g Tr g e D e e et 0 Méthode 2
B Méthode 1

434 915
Frequence (MHz)

Figure 27: Dégidt thermique suivant r obtenues avec les calculs basés sur la théorie de King

et les calculs basés sur les corrections de Casey a z=0 pour 2450, 915, 434 et 27MHz.

11.3.2.3 Discussion.

Le dégat thermique produit par les différentes fréquences suivant r a été calculé. Il montre que
la différence obtenue entre 27 et 2450 MHz, est dans le cas des calculs basés sur la théorie de
King de 0.3 mm, et dans le cas des calculs basés sur les corrections de Casey de 0.5 mm. Dans
les 2 calculs réalisés, on ne note donc pas de différences significatives entre 27 et 2450 MHz.

En effet dans le cas d'une ablation 0.5 mm n'est pas franchement une grandeur mesurable car
la pression appliquée sur l'antenne, la surface de contact avec l'antenne, ou encore le
coefficient d'adaptation de l'antenne jouera un plus grand role. Toutefois, afin de confirmer
ces résultats, une étude pratique s'impose, basée sur le méme type dantenne placée dans un

méme milieu avec le méme coefficient d'adaptation.
11.4 Conclusion.

Ce chapitre nous a permis de faire un calcul théorique de la profondeur des lésions produites
en ablation cardiaque a différentes fréquences. Les fréquences étudiées sont 27, 434, 915 et

2450 MHz, et le type d’antenne utilisée est un monopole.
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Afin  d’obtenir ces résultats, il y a tout d’abord fallu faire un calcul du champ
¢lectromagnétique dissipé par chaque antenne dans un milien homogene : le myocarde. Ce
calcul a ét¢ fait suivant la méthode de King et la méthode Casey, qui est en fait une version
améliorée de cette demiére. Ce calcul du champ éElectromagnétique dissipé par chaque
antenne & permis par la suite d’obtenir le profil thermique suivant la méthode des différences
finies. Le profil thermique a ét¢ dressé pour chaque antenne suivant un axe perpendiculaire a
celle-ci, a l'endroit ou le champ électromagnétique est le plus intense. Une fois le profil
thermique obtenu le dégit thermique a été calculé afin de pouvoir estimer la profondeur des
lésions produites par chaque fréquence.

Les résultats de ces calculs ont montré que pour des fréquences situées entre 27 et 2450 MHz,
les différences entre les profondeurs des lésions produites avec des antenmes de géométries
similaires et une méme puissance dissipée, ne sont pas significatives car inférieures a 0.5mm.
On peut donc penser que le choix dune de ces fréquences pour l’ablation cardiaque va donc
dépendre non pas de la profondeur des lésions possibles, mais plus d’un choix technologique

aussi bien dans la conception de 1’antenne, que dans la conception du générateur.
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PARTIE B Etude expérimentale
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Chapitre 111

Mesure de la densité de puissance absorbée a 2450 et

915 MHz.
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Introduction.

Les résultats obtenus au chapitre précédent, nous on montré que théoriquement, il n’y avait
pas de différences significatives, entre la profondeur des lésions obtenues dans le myocarde,
pour des fréquences comprises entre 27 et 2450 MHz. Ce chapitre & donc pour but de
conforter ces résultats, en faisant une étude pratique sur deux types d’antennes, a deux
fréquences différentes, 915 et 2450 MHz. Les antennes étudiées sont des monopoles comme
ceux étudiés théoriquement dans le chapitre précédent (on pourra donc ainsi faire une
comparaison directe entre théorie et pratique), et des antennes hélicoidales qui ont un

rayonnement EM trés différent des monopoles comme on le verra dans le chapitre suivant.

I11. 1 Mesures et tracés de la puissance absorbée.

IT1.1.1 Réalisation des antennes monopoles et hélicoidales.

Les générateurs utilisés dans cette étude sont les suivants :

2450 MHz : Model 1000 de Fidus Medical Technology.

915 MHz : RF Power Generator model 15122 de MEL.
Ces générateurs ne donnant qu'une valeur approximative de la puissance de sortie, 2
puissance-metres ont &€ utilisés. L’un est calibré a 2450 MHz et lautre & 915 MHz pour
mesurer la puissance de sortie réelle des générateurs.
Dans le but d’étudier en pratique les différences de profondeurs et de formes de lésions entre
915 et 2450 MHz, deux types d’antennes ont ét¢ téstés. Ces antennes sont des monopoles et

des antennes hélicoidales. Les monopoles utilises a 915 et 2450 MHz ont les caractéristiques

suivantes :
< L Fréquences d(mm) L (mm) Sl (dB)
915 MHz 1.225 31 -24
2450 MHz 1.225 12 -25
Figure 28 : Monopole. Tableau 3 : Caractéristiques des monopoles.
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Ces monopoles ont ¢ét¢  réalisés a partir de cébles coaxiaux IW70 d’impédances
caractéristiques 50€2, fabriques par la compagnie Insulated Wire Incorporated.
Les caractéristiques techniques de ces cables sont :

- diamétre extérieur du conducteur extérieur : 1.55 mm;

- diameétre du conducteur intérieur : 048 mm;

- diélectrique : Téflon expansé € 'r = 1.44, diametre extérieur : 1.22 mmy;

- Perte 0.38dB/ft a 2.45 GHz et 0.23dB/ft a 915 MHz.
Afin de négliger les pertes dues au céble, la longueur totale (antenne + cible) sera inférieure a
50 cm.
Les mesures de S11 de ces monopoles ont été obtenues sur un analyseur de réseau HP8752C,
ayant unc bande passante de 300 KHz & 6 GHz. Pour chaque mesure de S11, ’antenne est
plongée dans une solution ayant les méme propriétés ¢lectriques que le sang a 915 MHz ou
245 GHz La solution a 915 MHz est un mélange de 71% d’éthylenglycol, 28% d’eau
déminéralisée et 2% de sel (en poids) [79]. La solution a 2.45 GHz est un mélange de 67%
d’eau déminéralisée et de 33% de glycérol (en poids) [P]. Les propriétés électriques de ces
solutions sont présentées dans les tableau 5. Ces valeurs ont €ét¢ mesurées avec I’aide d’un
analyseur de réscau selon la méthode de la ligne virtuelle présentée dans l’article de D.Bérubé
[80]. Ces deux compositions permettent de se rapprocher au maximum des valeurs €’ et €’ du

myocarde aux fréquences étudiées  Tableaus.

Fantomes Composition g |&”
915 MHz Ethylenglycol 71%, 51 |25 Myocarde e’ e”’
Eau 28%, Sel 2% 915 MHz 59 25
2450 MHz | Eau 67%, Glycérol 33% | 66 | 17 2450 MHz 57 14
Tableau 4: Propriétés et compositions des Tableau 5: Propriétés électriques
Jantomes EM. du myocarde.

Les tracés de S11 en fonction de la fréquence, obtenus sur 1’analyseur de réseau pour chaque
antenne, sont présentées sur la Figure 29 et la Figure 30 .Comme on peut le constater chacune

de ces antennes montre un trés bon coefficient de réflexion :
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-24 dB pour I’antenne a 915 MHz;
25 dB pour ’antenne a 2.45 GHz.

Figure 29 : §11 du monopole Figure 30 : S11 du monopole
a 915 MHz. a 2450 MHz.

Les antennes hélicoidales utilisées & 915 et 2450 MHz ont les caractéristiques suivantes :

Fréquences  tours L(mm) S11(dB)

915 MHz 52 26.2 -17
2450 MHz 49 24.7 -17
Figure 31 Antenne hélicoidale Tableau 6: Caractéristiques des antennes hélicoidal

Ces antennes ont été réalisées par les techniciens de la compagnie Fidus Medical Technology
(Californie, USA) lors de mon stage dans cette entreprise. Le cible coaxial utilise est compose
d’un céble coaxial TW70 (présent¢ précédemment) en début de ligne, et d’un céble coaxial TW50
de diameétre 1.1mm, en fin de ligne. Le cable TW50 est utilis¢ & cause de son faible diametre, pour
permettre au cathéter de se plier, en vue de placer ’antenne correctement dans le cceur. Bien
quici il n’y ait pas de systtme de courbure, ce cable est tout de méme présent car les techniques
et les outils employés par les techniciens sont basés sur ce céble. Les caractéristiques techniques
de ce céble sont :

- diamétre extérieur du conducteur extérieur : 1.1 mm;
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- diamétre du conducteur intérieur : 0.32 mm;

- diélectrique : Téflon expansé €’r = 1.37, diametre extérieur : 0.80 mm ;

- perte : 0.56dB/ft a 2450MHz et 0.35dB/ft 4 915MHz
Comme précédemment, afin de négliger les pertes du au cable, la longueur totale (antenne +
cable) sera inféricure & 50 cm. Les courbes de S11 en fonction de la fréquence obtenues sur

analyseur de réscau sont présentées sur la Figure 32 et la Figure 33.

Figure 32 : S11 de l’antenne hélicoidale a
915 MHz.
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Figure 33 : S11 de l’antenne hélicoidale a
2450 MHz.
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On peut remarquer que ce genre d’antenne posséde de nombreux pics de résonance, ce qui
peut nous permettre de modifier la longueur de [antenne fout en restant bien adapté. Ceci
n’est pas le cas du monopole qui n’offre qu’un pic de résonance, donc une longueur fixe
d’antenne pour étre bien adapté. Il faut tout de méme garder en téte, qu'une bonne adaptation
ne signifie pas que I'on aura un profil de température homogene. Cela signifie seulement que

le transfert d'énergie entre I'antenne et le milieu environnant sera optimum.

II11.1.2 Méthode.

Les mesures du S.A.R. ont ét¢ menées avec le banc de mesure présenté sur la Figure 34. La
sonde EM est la sonde Narda 802IB/C avec I'amplificateur 8010B calibré a 915 et 2450
MHz. Une cartographie 2D a été réalisée suivant les axes z et r avec une mesure tout les 0.25
mm. Les mesures ont ét¢ effectuées dans deux fantomes liquides présentés précédemment
pour 915 et 2450 MHz. Leurs compositions et leurs propriétés électriques sont données dans
le Tableau 4.

’/Sondc EM

Figure 34: Banc de mesure du S.A.R.

Le banc de mesure est composé d’une sonde posée sur un support couplé a deux 2 moteurs
pas a pas, permettant le déplacement de la sonde. La sonde est, elle méme, couplée a 2
capteurs de positions afin d’en enregistrer le déplacement. L’ensemble sonde, moteurs et
capteurs est connecté a une carte d’acquisition montée sur un ordinateur de type PC. Le tout
est controlé par un programme réalisé sous HPVee, qui va gérer le déplacement de la sonde,

’acquisition des positions X et y enregistrées par les capteurs de positions et la valeur du
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champ électrique en chaque point. Ces valeurs sont ensuite stockées dans un fichier et
laffichage des données est réalisé par le programme développé sous Mathematica. Ce
programme va auparavant réaliser une interpolation sur la valeur du champ en fonction de la

position de la sonde afin de remplir la matrice qui permettra de visualiser les données.
IT1.1.3 Résultats.

Les mesure de SAR des antennes présentées précédemment ont donné les résultats suivant.

Pour le monopole dont les axes sont définis sur la Figure 35, le résultat a 915 MHz est visible
sur la Figure 36a et b ou les lignes d’iso-SAR a 5, 10 et 20% sont tracées. On peut tout de
suite remarquer un pic trés important du SAR pour z = 0 mm. Ceci correspond tout a fait au
résultat escompté pour un monopole, car clest a cet endroit que le champ EM est le plus fort,

comme le confirme les calculs de Casey [70] et les résultats obtenus par S. Labonté [81].
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Figure 35: Axes du monopole.
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Z(mm) 25

13 18

(a) (b)
Figure 36: SAR du monopole a 915 MHz

Les courbes de la Figure 37 montrent les résultats obtenu avec le monopole adapte a 2450
MHz. Les axes utilises sont identiques a ceux de la Figure 35. De méme on peut observer un

pic du SAR autour de z = 0.

3% 13 18 23 r(mm)

22 ¢ (mm)
(a) (b)

Figure 37: SAR du monopole a 2450 MHz.

Les antennes hélicoidales présentées ont donné les résultats suivants :
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Figure 39: SAR de l'antenne hélicoidale a 915 MHz.
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Figure 40: SAR de l'antenne hélicoidale a 2450 MHz.
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111.1.4 Discussion.

Les figures de SAR obtenues a partir des mesures montrent des résultats similaires & ceux
obtenus pour les monopoles par J.C. Camart [82] et S. Labonte [81], et & ceux obtenus pour
les antennes hélicoidales par M.S. Mirotznik [83]. Ces résultats que I’on peut mieux apprécier
sur la Figure 36b et Figure 37b, et sur la Figure 39b et Figure 40b, nous montrent, comme on
a pu le voir en théorie précédemment, qu’il n’y a pas de différences en terme de profondeur
de pénétration entre 915 et 2450 MHz. Il y a cependant des différences notoires des profils de
SAR, si lon se place suivant laxe longitudinal de l'antenne (axe z). Pour les monopoles, on
constate un pic du SAR au début de I'antenne ou z = 0 puis une décroissance de celui-ci au fur
et a mesure que z augmente. Cette forme générale du SAR est due aux pertes par rayonnement
tout au long de l'antenne qui sont bien évidemment plus faibles au début de l'antenne et tres
fortes a la fin de celle-ci. Les longueurs d’antennes & 915 MHz et 2450 MHz n'étant pas les
mémes le profil de SAR est plus étendu a 915 MHz. Toutefois a 2450 MHz le profil de SAR
est plus homogene, ce qui dans le cas de I’ablation cardiaque est trés important. En effet, cela
évite d’avoir des points chauds dans la région trés proche de ’antenne qui peuvent provoquer
la formation de caillot de sang et donc créer un risque d’embolie. Pour les antennes de type
hélicoidale le cas est différent puisque les antennes sont de méme longueur et on a une
structure & ralentissement de phase. Comme on peut le voir, tout le long de I'antenne on a des
pics de SAR trés importants et trés rapprochés, ce qui est assez typique pour ce genre de
structure. Ceci assure donc une bonne homogénéisation du profil de SAR par contre comme
on peut le voir la profondeur de pénétration de ce type d’antenne est assez faible par rapport a
celle des monopoles. En effet, on a une onde de surface trés importante et cela peu causer
probleme si l'on cherche a créer une I€sion profonde sans pour autant carboniser la surface.

Toutefois afin de vérifier les résultats théorique obtenu précédemment aux chapitre III et IV,
les résultats obtenus avec les monopoles vont étre exploites dans le chapitre suivant en vue de

faire une comparaison directe des résultats théoriques et pratiques.

111.2 Comparaison entre théorie et pratique.

I11.2.1 Introduction.

Les résultats obtenus précédemment ont permis d’obtenir une cartographic 2D du SAR dans

le tissu cardiaque. Ces résultats vont servir dans cette partie a vérifier les résultats théoriques
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concemnant le SAR pour les fréquences de 915 et 2450 MHz Ces résultats vont aussi étre
exploites en vue de calculer la distribution de température dans le tissu et le dégit thermique

produit.
111.2.2 Comparaison des SAR.

Des courbes de SAR 2D obtenues dans le paragraphe précédent, on déduit le SAR a z=0
(début du monopole) en fonction de r (distance par rapport a 'axe du monopole : Figure

41). Ces résultats sont résumés sur la figure ci-dessous.
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\ Figure 42: SAR obtenu en pratique a z=0 en fonction

de r pour 2450 et 915 MHz.
Figure 41: Monopole.

On constate sur cette figure que, comme on pouvait s’y attendre, la courbe de SAR a 915
MHz et au dessus de celle a 2450 MHz, d’ou une moins bonne profondeur de pénétration a
2450 MHz. Ceci correspond tout a fait avec la théorie. Cependant, afin de voir si le rapport
entre 915 et 2450 MHz correspond lui aussi avec la théorie il a fallu recalculer le SAR
théorique pour prendre en compte I'épaisseur de la sonde de mesure du champ EM qui est de
2mm. En fait, il a donc fallu renormaliser le SAR a partir de r = 2.8 mm.

Les résultats obtenus pour 2450 MHz et 915 MHz sont présentés sur les figures suivantes.
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Figure 43 : SAR obtenu avec les calculs basés sur la théorie de King, les calculs basés sur les

corrections de Casey et les résultats pratiques a z=0 en fonction de r pour 2450MHz.
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Figure 44 : SAR obtenu avec les calculs basés sur la théorie de King, les calculs basés sur les

corrections de Casey et les résultats pratiques a z=0 en fonction de r pour 915MH:z.

Ces 2 figures montrent que les valeurs obtenues en pratiques correspondent bien aux valeurs
théoriques. Proche du monopole, les valeurs mesurées fluctuent entre les résultats obtenus
avec les calculs de King et les résultats obtenus avec les calculs de Casey. Ceci peut
s’expliquer par le fait que le champ varie trés rapidement proche du monopole et augmente
ainsi I'incertitude sur la mesure. Par contre plus on s'éloigne du cathéter et plus on se
rapproche des résultats obtenus avec les calculs basés sur les corrections de Casey, ce qui

justifie bien I’erreur commise dans les calculs basés sur la théorie de King.
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I11.2.3 Comparaison des dégats thermiques.

Dans cefte partiec on utilise les résultats obtenus au paragraphe précédent, afin de calculer la

distribution de température et le dégat thermique.

On utilisera pour le calcul de la distribution de températures la méme méthode qu’au

paragraphe IV.1.1 avec les mémes valeurs de constantes. Les résultats obtenus a 2450 MHz

sont présentés sur la Figure 45 et les résultats obtenus a 915 MHz sont présentés sur la Figure

46.
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Figure 45 : Températures obtenues avec les calculs basés sur la méthode 1, les calculs basés

sur la méthode 2 et les calculs basés sur les résultats expérimentaux a z=0 en fonction de r
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Figure 46. Températures obtenues avec les calculs bases sur la méthode 1, les calculs basés

sur la méthode 2 et les calculs bases sur les résultats expérimentaux a z=0 en fonction de r

pour 915 MHz.

Afin de calculer le dégit thermique on se basera sur la méthode développée au chapitre IV.

Les résultats obtenus sont les suivants :
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Figure 47: Dégat thermique suivant r obtenues avec les calculs basés sur la méthode 1, les
calculs bases sur la méthode 2 et les calculs basés sur les résultats expérimentaux a z=0 pour

2450 et 915 MHz.

Comme on pouvait s’y attendre on constate bien que les lésions produites a 915 MHz sont
plus profondes que celles produites a 2450 MHz. Toutefois, comme on a pu le constater dans
le chapitre 1V, les différences entre les profondeur de Iésions a 2450 MHz et a 915 MHz ne
sont pas significatives, puisqu’elles sont d’a peu prés 0.25 mm. On constate ici que pratique et

théorie nous donnent les mémes résultats a quelques dixiemes de millimétres pres.
I11.2.4 Discussion.

Les résultats obtenus montrent une bonne adéquation entre théorie et pratique pour les
monopoles a 915 et 2450 MHz. Ceci nous permet de dire que les résultats obtenus en théorie a
434 et a 27 MHz sont eux aussi valables. Par contre, les longueurs d’antennes a 434 et 27
MHz ne permettent pas de faire d’applications pratiques du fait de leur trop grande longueur.

Cependant, pour diminuer la longueur des antennes il suffit d’enlever le diélectrique entourant

62



le conducteur centrale. On augmente ainsi la valeur du diélectrique vu par I’antenne ce qui a

pour conséquence de diminuer la longueur d’onde au niveau de I’antenne

II1.3 Courbes de températures sur fantome.

I11.3.1 Introduction.

Le Dans cette partic on s'intéressera a I'étude du profil de température obtenu avec différentes
antennes adaptées a 915 et 2450 MHz. Les résultats permettront d’avoir une appréciation
directe de la différence de profondeur de pénétration entre 915 et 2450 MHz, ce qui nous

permettra donc de vérifier les résultats théoriques obtenus précédemment.

I11.3.2 Matériel.

Le matériel utilisé pour obtenir les profils de températures est le suivant :
Générateurs :
2450 MHz : Model 1000 de Fidus Medical Technology.
915 MHz : RF Power Generator model 15122 de MEL.
Fantome EM solide :
Composition : TX151 846%, Poudre de Polyéthyléne 15.01%, NaCl 1.05%, Eau 75.48% (%
en poids).
Propriétés électriques : €’ =60 €’ =17
Feuille de cristaux liquides de la compagnic Hallcrest:
Plage de températures couvertes : rouge a 30°C
vert a 31°C
bleu a 35°C
Les antennes utilisées sont légérement différentes par rapport a celles utilisées dans le
paragraphe V.l.a, car le fantdme EM est solide et les propriétés électriques ne sont plus les
mémes que précédemment. Il a donc fallu réadapter les antennes pour obtenir un coefficient
de réflexion inférieur a 10%.
Les antennes utilisées sont les suivantes :

Les monopoles & 915 et 2450 MHz ont les caractéristiques suivantes :

63



L . Fréquences }d(mm) L (mm) Sl1(dB)
\ SISMIZ | 1225 35 20
: /I 2450MHz | 1225 135 27
Figure 48: Monopole.
Ces monopoles ont ¢été

Tableau 7: Caractéristiques des monopoles.
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Figure 49 : S11 du monopole
a 915 MHz.

Figure 50 : S11 du monopole

a 2450 MHz.
Les antennes hélicoidales a 915 et 2450 MHz ont les caractéristiques suivantes :

L Fréquences | tours L (mm) S11 (dB)
915 MHz 52 262 -17
2450 MHz |} 39 19.7 -17
Figure 51: Antenne hélicoidale

Tableau 8: Caractéristiques des antennes hélicoidales

Les courbes de S11 obtenues sur analyseur de réseau sont présentées sur la Figure 52 et la Figure
53.
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Figure 52 : S11 de l'antenne hélicoidale a Figure 53 : S11 de I’antenne hélicoidale a

915 MHz. 2450 MHz.

I11.3.3 Méthode.

La technique pour observer le profil de température est une technique qualitative comme celle
présentée par Labonte [81]. Cette technique utilise un feuillet de cristaux liquides thermosensibles
pos¢ sur un gel simulant le myocarde. Ce gel permettant de simuler les propriétés électriques du
myocarde est présenté dans les travaux de Chou et al. [9]. Le banc d’essai est présenté en Figure
54. 1l est donc constitué d’un gel de Scm d'épaisseur sur lequel est déposé une feuille de cristaux
liquide, le tout étant recouvert par de I’eau a une température de 24°C. L’antenne est positionnée
sur la feuille de cristaux liquides avec une légére pression lui permeftant un maintien fixe au
cours de l'expérience. Un appareil photo numérique est placé au dessus de [antenne afin de
capturer le profil de température a I'état stable.

Apparreil photao

Generateur

Figure 54 : Banc de mesure du profil de température.
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Afin d’avoir la méme puissance en sortie d’antenne, il a fallu calculer les pertes dans le cable a

915 et 2450 MHz. Ces calculs sont rassemblés dans le tableau suivant ;

Pertes dans le cable (dB) Longueur d’antenne Puissance a la sortie du
(mm) générateur (W)
Théorique  Pratique
Monopole 4 2450 MHz 047 13.5 39 41
Monopole 4 915 MHz 031 35 90 90
Ant. Hélicoidale 4 2450 MHz 235 19.7 60 58
Ant. Hélicoidale 4 915 MHz 0.30 26.2 50 49

Tableau 9: Caleul de la puissance a la sortie du générateur.

I11.3.4 Résultats.

Les résultats obtenus a I'état stable sont présentés sur la Figure 55 et sur la Figure 56.

2450 iz

Figure 55: Profil de température des monopoles

__IISMHz

2 915 MHz a droite et 2450 MHz a gauche.

1410

a7

Figure 56: Profil de températures des antennes

hélicoidales : 915 MHz a droite et 2450 MHz a

gauche.

I11.3.5 Discussion.

Etant donné que des dommages irréversibles sont provoqués sur les fibres myocardiques a

partir d’'une température de 48°C (ou encore un delta de température de 11°C), I'isotherme en
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bleu du feuillet indique la taille approximative de la Iésion. Cette technique surévalue la taille
réelle de la lésion obtenue en pratique, car la perte de chaleur par convection causée par le
sang en mouvement n’est pas considérée. Une autre source d’erreur possible, est Deffet du
feuillet de cristaux liquides sur la distribution du champ ¢lectrique : cet effet peut é&tre
considéré comme négligeable dans le cas du monopole pour lequel les lignes de flux et de
courant sont tangentielles au feuillet, par contre dans le cas de I’antenne hélicoidale les lignes
de flux et de courant sont perpendiculaires au feuillet ce qui peut avoir un incidence sur le
profil de température observe. On peut cependant, grice & cette technique, avoir des résultats
trés rapide, et les premicres secondes pendant lesquelles la décoloration des cristaux liquide
commence a avoir lieu, nous donne une idée du profil de SAR produit par I’antenne.

D'apreés les résultats observés, la premicre constatation que I’on peut tirer est qu’il est difficile
de dire s'il existe une différence de profondeur de pénétration entre 915 et 2450 MHz. Dans le
cas du monopole (Figure 55), si I'on se situe sur un axe perpendiculaire a celui du monopole
au niveau ou le champ est maximum (z=0), le début de la zone bleue & 915 MHz et a 2450
MHz est située au méme niveau. La différence que 1’on peut observer se situe au niveau de la
fin de la zone bleve qui, & 2450 MHz est trés Iégérement plus étendu qu’a 915 MHz. Cette
légere différence peut s'expliquer par le fait que la puissance mesurée en sortie de générateur
a 2450 MHz est supérieure a la puissance théorique, ou alors par une différence de contact
entre le feuillet de cristaux liquides et le fantdme électromagnétique. Dans le cas des antennes
heélicoidales (Figure 56), le SAR est tres fort au bord de I'antenne comme on a pu le voir au
paragrapheV.1.c. Le profil de température n’est donc pas trés étendu suivant I’axe r par contre
comme on pouvait s’y attendre il est trés homogéne tout au long de l’antenne. Au niveau du
début de la zone bleue, on ne remarque pas de différence car dans les deux cas étudiés, elle se
situe au niveau méme de l’antenne. Par contre au niveau de la fin de la zone bleue, on
remarquera qu’elle est plus étendu a 915 MHz d’a peu prés 0.5 mm suivant l'axe r.
Cependant, cette différence étant situe a la fin de la zone bleue, elle ne permet pas de dire que
la lésion produite par cette antenne sera plus profonde que celle produite a 2450 MHz. On
peut s’apercevoir aussi sur la Figure 56, qu’une décoloration apparait sous le céble coaxial
avant l’antenne a 2450 MHz. Cet échauffement du cathéter et di au fait que le céble coaxial
utilisé & ce niveau est un cable de tres faible dimensions (IW50), d’ou des pertes diélectriques
importantes & 2450 MHz : 0.56dB/ft contre 0.35dB/ft 4 915 MHz.
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III. 4 Conclusion.

La comparaison entre les fréquences 27, 434, 915 et 2450 MHz a ét€ menée d’un point de vue
théorique et pratique. L'étude pratique a été réalisée sur deux fréquences : 2450 MHz et 915
MHz. Les résultats obtenus montrent une concordance entre la théorie et la pratique, ce qui a
permis de valider l'étude théorique menée a 2450 et 915 MHz, et par extrapolation, celle
menée a 27 et 434 MHz. Cette étude nous montre qu’il dexiste pas, au niveau de 1’ablation
cardiaque, de différences significatives, en terme de profondeur de pénétration, entre 27, 434,
915 et 2450 MHz.

Le choix a faire, pour l’ablation cardiaque, entre les différentes fréquences ¢tudiées se fera
donc non pas en fonction de la profondeur de pénétration, mais plutét en fonction de la
géométric de lésion a créer. Un autre critére du choix de la fréquence va concerner aussi les
possibilités technologiques associées a chaque fréquence, et au colit de fabrication et ce pour
le géncrateur et pour le cathéter. Par exemple, le générateur sera plus facile a concevoir a 915
MHz, car le développement récent des appareils de téléphonie mobile dont les fréquences
tourne autour de 1 GHz, a permis la mise sur le marché de nombreux circuits intégrés
fonctionnant 2 1 GHz. Au niveau du cathéter les pertes dans le cable seront moins importantes
a basses fréquences , donc il sera possible d'utiliser des cables de faible diamétres, par contre
la longueur d’onde et le risque de couplage avec les fils d’ECG peuvent poser probleme. Le
compromis & adopter sera donc dune part dicté par les souhaits et objectifs des médecins et

d'autre part soumis aux limitations de technologiques de chaque fréquences.
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Chapitre 1V.

Conception et caractérisation d'antennes pour le flutter

et la fibrillation.
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1V.1 Introduction.

A Theure actuelle, la plupart des cathéters existant sur le marche sont destines au traitement de
tachycardie ventriculaire. Ce type de maladic ou la réalisation de Iésions profondes est nécessaire
ne représente cependant qu'un bassin de population relativement faible [84]. Par contre,
I'incidence de la fibrillation et du flutter auriculaire est beaucoup plus €levé et aucun traitement
curatif n’est pour le moment disponible [84]. Dans le chapitre I nous avons vu que le flutter et la
fibrillation auriculaire demandent dans leur traitement la réalisation dune ou plusieurs Iésions
longues. Ces lésions doivent avoir une longueur comprise entre 10 et 40 mm, ainsi qu'une
profondeur de 4 mm au minimum pour étre certain d'étre d'avoir une lésion transmurale continue.
Dans le paragraphe II, on a vu que pour produire de longues Iésions [’utilisation des micro-ondes
s’avérait étre mieux conseillée car les longueurs d’ondes sont proches des longueurs de 1ésions a
produire, dou une plus grande flexibilitt pour la conception dune antenne. Le choix de la
fréquence se réduit donc & 915 ou 2450 MHz. Les résultats du chapitre I ayant montrés quil n'y a
guére de différences entre 915 et 2450 MHz et le matériel disponible étant pour 2450 MHz, on
retiendra donc cette fréquence pour concevoir une antenne destinée a l'ablation cardiaque.
I’antenne & concevoir devra répondre aux critéres suivants :

flexible pour suivre la structure anatomique du coeur ;

diamétre extérieur < 3mm pour pouvoir circuler dans le systéme veineux;

longueur = 20mm ;

coefficient de réflexion <-10dB pour éviter 1’échauffement du cathéter ;

un SAR uniforme le long de lantenne pour ne pas avoir de trou dans la lésion qui pourrais
permettre une réentrée cardiaque
Le premier choix du type d’antenne s’est porté sur une antenne plate de type strip-line car adaptée
a un substrat flexible comme le kapton elle offre l'avantage d'étre facile a réaliser afin de tester
différentes géométries d'antenne. D'autre antenne on ¢t€ réalisé par la suite comme les monopoles

ou antenne a ralentissement de phase.

1V.2 Antennes Plates.
Iv.21 Moyens utilisés.
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Pour réaliser cette antenne plate, j’ai utilisé un programme de simulation réalis¢é par M. A. Khebir
de linstitut de génie Biomédical de lécole Polytechnique de Montréal. Ce programme utilisc la
méthode des éléments finis afin de résoudre les calculs de champ électromagnétique irradié par
l’antenne. La premiére étape de simulation faite & partir du programme commerciale ProEngineer,
consiste a définir la géométrie du probleme en trois dimensions en icluant la ligne de
transmission et le milieu diélectrique dans lequel est située la structure. Dans tout les cas, un
volume rectangulaire de sang dont la dimension varie selon les applicateurs a ét¢ simulé.
Toutefois, les dimensions de ce volume de sang seront les plus petites possibles, car dune part on
ne s'intéresse qu'au champ proche de l'antenne et d'autre part pour réduire le nombre d'équation a
résoudre.

La deuxiéme étape de simulation est la spécification des propriétés diclectriques et thermiques des
volumes préalablement définis, ainsi que des conditions aux frontieres et le port de référence.
D’un point de vue pratique le matériel qui a ét¢ retenu pour l'antenne est le Kapton, substrat
flexible dont la permittivité relative est de 2.2 a 245 GHz. Les propriétés €lectrique et thermique
du milieu environnant sont celles du myocarde a 2.45 GHz ce qui donne €°=50, ¢ =2.0 et K=0.7.

La troisitme étape de simulation consiste a réaliser un maillage tridimensionnel du modele
toujours & 1’aide de ProEngineer. Ce maillage consiste a découpé le modele en petit €lément dont
la taille sera plus petite 1a ou le gradient é€lectrique est plus important. Le nombre d’élément sera
en générale compris entre 20000 et 200000.

La quatriéme étape de simulation utilise le programme réalisé par A. Khébir qui calcule le champ
électromagnétique rayonné par l’antenne. A Dintérieur du maillage les fonctions de base
vectorielles des ¢léments finis sont utilisées ; dans la section uniforme qui va jusqu’a la source
micro-onde, les fonctions de base modale sont utilisées afin de prendre en compte la région non
incluse dans le maillage. D’un point de vue mathématique, ce probléme de valeur aux fronticres

peu s’écrire :

1 . .
Vx—VXE—kle,E=0 dans le myocarde

u,
E=FE"™+ D a,E, sur le port d’éntrée
m=1
nx E =0 sur les conducteur s
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Ob E estle champ électrique, k le nombre d’onde dans I’espace, #, et € sont la perméabilit¢ et la

permittivité relative du tissu. E™ est le champ électrique incident prenant origine au niveau de la

source micro-onde et se propageant dans la ligne de transmission. £, sont les modes de

propagation de la ligne de transmission et a, sont les coefficient modaux inconnus nommés
parametres de dispersion. Les modes de propagations sont obtenus en projetant le maillage
tridimensionnel sur le port d’entrée et en résolvant un probléme de valeurs propres bidimensionnel
en considérant que la ligne de transmission est uniforme entre le port d’entre et la source micro-

onde.
Iv.2.2 Résultats.

Plusieurs types d’antennes ont ¢t€ réalisés afin d’obtenir vne dispersion homogéne du profil de
températures le long de I’antenne. Le type de modele utilisé est représenté sur la Figure 57. La
Figure 58 représente le méme modele avec une courbure de 45° afin de vérifier si le coefficient de
réflexion et le profil de températures ne change pas avec la courbure de l’antenne. Le maillage

obtenu est présenté sur la Figure 59.

Figure 57 : demi modeéle 3D de I’antenne.

Figure 58 : demi modéle courbe a 45°.
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Figure 59 : maillage du demi modeéle 3D.

Le premier type d’antenne obtenu (Figure 00) est une structure périodique basée sur un modele de
structure a ralentissement de phase expliqué plus loin dans ce paragraphe. Ce type de structure
ressemble a un peigne comprenant 20 dents prises en sandwich entre deux couches de Kapton. La

longueur de cette antenne est 10mm. Les résultats pour le SAR et la distribution de températures

sont représentés sur la Figure 61 et sur la Figure 62.

Figure 60 : Antenne a structure périodique.
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Figure 61 : SAR

Figure 62 : Température

Le coefficient de réflexion de cette antenne est de -14 dB ce qui est tout a fait acceptable car
moins de 10% de I'énergie envoyée a lantenne est réfléchie vers le générateur. Le profil de
température obtenu est distribué de maniére satisfaisante tout au long de l'antenne (zone bleue
clair) avec toutefois un point chaud au départ de l'antenne (zone rouge) qui peut causer des
problémes de coagulation sanguine ou carbonisation du tissu. De plus lorsque le modele est courbé
a 458 (Figure 58), le coefficient de réflexion passe a -5dB donc 32% de lénergie arrivant a
l'antenne est réfléchie vers le générateur, ce qui peut causer un probléme d'échauffement de la
ligne de transmission alimentant l'antenne. En effet, dans le cas d'un cathéter, on est oblige
d'utiliser une ligne de transmission de faible dimensions et les pertes dans celle-ci, a 245 GHz, ne
seront pas négligeable.

Cette variation brutale du coefficient de réflexion peut s'expliquer par le fait que les lignes de
champ sont en majeur partie paralleles a I'antenne donc lorsque le modéle est courbé les longueurs
changent et donc I'antenne n’est plus adaptée au milieu ou elle se trouve. Ceci nous conduit donc a
concevoir un second type d’antenne basé sur une ligne de transmission a perte qui a ét¢ modélisée
(Figure 63). Sur ce type d’antenne les parties conductrices se trouvent de chaques coté du substrat.
On a ici une configuration de type micro-ruban : un conducteur central et deux lignes de masse de
chaque coté. Ce type de configuration offre [avantage d’avoir des lignes de champ
perpendiculaires au conducteur central donc si on plie I'antenne les valeurs du coefficient de

réflexion et la distribution de températures ne sont pas supposés changer. La longueur du modele
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est 10 mm. Le coefficient de réflexion obtenu est de -20 dB et le SAR et la distribution de

températures sont présentés sur la Figure 64 et sur la Figure 65.

Figure 63 : Modéle ligne de perte.

Figure 64 : SAR.

Figure 65 : Température.

Les résultats obtenus ne changent pas si le modele est courbé. Cependant la distribution de

températures n’est pas vraiment optimum et le point chaud ne s’étend que sur a peut prés 4 mm.
Afin d’allonger le point chaud tout en gardant le méme type de configuration, deux “dents” ont été

ajoutées a la fin du conducteur central (Figure 66). Le modele réalis¢é a 20 mm de long et le
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coefficient de réflexion obtenu est de -13dB. Le SAR et la distribution de températures sont

présentés sur la Figure 67 et sur la Figure 68.

Figure 66 : Ligne de transmission avec “dents”.

Figure 67 : SAR.

Figure 68 : Température.

Ces résultats ne varient pas si le modele est courbé . On peut voir sur la distribution de
températures qu’on a une région homogeéne d’a peu prés 10 mm. Ceci s’explique par le fait qu’en
ajoutant deux “dents” en fin de ligne on a en fait augmenté la capacité en fin de ligne d’oli une

meilleure répartition de I'énergie le long de la ligne de transmission.
IV.2.3 Comparaison avec la théorie des lignes.

Afin de justifier ces résultats, une étude comparative est menée ou l'antenne est schématisée
comme étant une ligne de transmission dans un milieu a perte. Cette est ensuite sectionnée en

plusieurs parties. Pour chaque partie, on calcule les paramétres de la matrice ABCD. Une
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étude sur I’ensemble de la ligne est ensuite faite au niveau du coefficient de réflexion et de la
puissance perdue dans le milieu environnant, en fonction de la longueur de la ligne.

MODELISATION

On utilisera donc une ligne de transmission coplanaire. En effet l'onde pouvant étre
considérée comme TEM (Figure 69) on pourra alors la plier sans pour autant modifier la

répartition du champ EM.
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Figure 69 : Champs électromagnétique d 'un guide d’onde coplanaire.

Afin de modéliser une ligne de transmission a perte, on utilisera le modéle suivant (Figure
70).

He = dx

&y
E

[0

Figure 70 : Section d’une ligne de transmission.

En utilisant loi de Kirchhoff on obtient les équations suivantes :

V&) _ R+ joL) I®) _ G+ iwC)v 12
o = R JoLIX) et — = =—(G+ joC)V(x) (1-2)
Ce qui nous donne :

d*V(x)

Y’Vx)=0 avec y=o+jB=+/(R+joL)G + jwC) (3-4)

dx?
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La solution générale de cette équation est :
V() =Ae” +Be™ (5)
ce qui permet d’obtenir I(x) de la forme :

A B
T c— - —
1) Zo © Zo © ©

ou

R +jowL
Zo= |——— @)
G+jaC
Zo est connu comme étant 1’'impédance caractéristique complexe de la ligne de transmission.

Calcul des paramétres de la ligne de transmission

eCalculde R, L, G

On a e=¢’-j¢”’. La partie imaginaire représente les pertes dans le milieu. En substituant € dans
I’équation d’onde TEM, on ne modific pas la forme de cette équation. Une solution est donc
toujours possible. Avec € complexe un courant shunt de densit€¢ Js=we”E passe dun
conducteur & lautre. Le courant shunt de conduction Is par unit¢ de longueur entre le

conducteur central (CC) et le plan de masse est donné par :

144

we
Iszj;ccn.ls dl= wg”jgcc n.E dl= o Q (®

Ou Q est la quantité de charges déposées sur le conducteur. Comme c’est le courant total
partant de CC, une conductance shunt G peut étre définie par la relation :

Is=VG (9)

Or a partir de I'équation (8) et comme le potentiel de CC est V, la capacitance par unit¢ de
longueur peut étre définie comme dans le cas statique par la relation C=Q/V. On a donc :

Is we” Q we”
G=—=—.>=—-C (10
A g 'V e’ (19

De plus on a LCu,e’ [85], on peut donc tirer directement L et G de C. La conductivité du
conducteur étant considérée comme infinie, la résistance séric R sera donc égale & 0. Il ne
reste donc qu’a trouver C.

e Calcul de C

On supposera que la capacitance par unit¢ de longueur de la ligne de transmission est égale a

la somme de la capacitance par unité de longueur dans le myocarde sans diélectrique G et la
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capacitance par unit¢ de longueur C, obtenue en supposant que le champ électrique est
concentré dans le diélectrique d’épaisseur h et de permittivité relative (€,-1) [86]. Pour trouver

les capacitances par unit¢é de longueur C; et C,, on utilise la transformation de Schwarz

Christoffel [87].
Calcul de C;
= WY o W =
—— > —— > C——Pp—>
[ 1 11 1 =
-x3 -x2 -2l x1 x2 x3
Plan x @)
""? T rl
-1/k -1 1 1/k
1 1
-2 -3 13 12
L1-1]
Plan t (b)
iKfky— zl z2
Ktk3})
76) Pa;
Plan 7 {c)

Figure 71 : Transformations utilisées pour le calcul de C1.
On passe d’abord du plan x (Figure 71a) au plan t en utilisant la fonction :

2 2

X: —X

2 x; pour |x|>\x1| 13)
1

X
t=—.

X, VX7 —
et

t=j—x— X3 pour |x|<lx| (14
X, {xi —x° -

Cette configuration dans le plan t peut étre tramsformée dans le plan z en utilisant la fonction
t=sn(z, k1) ou sn(z, k1) est la fonction elliptique et k1 est donnée par :
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t3
ds)

t,

k, =

Donc la capacitance par unité de longueur de la ligne coplanaire est 4 fois celle obtenue par la

transforma tion d*un quart de la section dans le plan z d’ou

K'k,)
C1 = 480 Smyo m

Ou K(k) est I'intégrale elliptique complete du premier ordre et K’(k)=K(k’) ou :

(16)

k=4(1-k?*) a7
Kk 1. [ 1+k
k,—kf;m[zl_&} pour 0.707 <k <1 (18)

Kk 1+k"
K'(k) ”/ 1“[2 T «/k—} pour 0< k<0707  (19)

Cependant les formmles (18) et (19) donnés par [86] sont des approximations et nous
utiliserons Mathematica (Annexe) pour calculer les fonctions K(k) et K(k”).
Calcul de C,

Le probleme aux frontiéres dans le plan x peut &tre transformé en un autre probléme dans le

X
plan t en utilisant la fonction t= sinh(—z-ﬂj .

Plun x

Plan t {b)

Figure 72 : Transformations utilisées pour le calcul de C,.

Ce probléme de frontiere dans le plan t peut ui aussi étre transformé dans un plan final z en
utilisant la transformation de la structure de la Figure 72b. Donc la capacitance par unité de
longueur de la ligne coplanaire est 2 fois celle de la transformé de la section du plan z,
considérant que le champ ¢lectrique est concentré dans le diélectrique de permittivité relative

(ex-1), d’ou:
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1(2

K’'(k,) ) . t, [t2—t3 o
e ou =—
K(k,) o\ -t

Les paramétres de notre ligne sont :
-W=50 mil, S=9 mil, G=33 mil, h=5mil
€myo=52.5 et G=0E ’my=2.0 S/m a 245GHz

C, =2¢,(g, —1)

e Application

£x=2.2
On obtient alors avec Mathematica les valeurs suivantes :
14 =0.998 dou KD _ 56 ko=l dou X&) _ 09
K(k,) K(k,)
On a alors :
C; =664 pF C, =2pF
G=1438S L =880nH
Matrice ABCD
® Parameétres ABCD d’une ligne de transmission
On a la ligne de transmission suivante :
" : -,
—1 —
v T ¥ia! T Vs
— —

Figure 73 : Ligne de transmission de longueur d et dimpédance caractéristique Zo.

avec v, =Xe® +Ye™ et v, =X+Y (23-24)
. X Y . ) X Y

et 112—2367{1—%67d et 1225—-2'3 (25-26)
On sait que :
v, A Bj\v, ,
i, | |c D, @7

v, )
A =— Lb=0 = X=Y

\E i=0
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= =ch
> i
Vi
B = w = X=-Y
12 v2=0
R
=70 S T Zo-shyd
i1
C = L=0 = X=Y
V2 i,=0
1 et e 1 N
“Z0 2 zo W
i1
D == w0 = X=-Y
12 vy=0
o -H
e +e
= = ch
2 chad
chyd Zo-shyd
. =| sh
On a donc : ABCD =| shpd chyd 28)
Zo
o Application

Etant donné que R=0 on tire de (4) et (7) :

Y = JOL(G + jaC) (29)

joL
o = | (30)
G +jaC

Ce qui nous donne avec les valeurs de C, L et G trouvées précédemment :
v=259+j373.5
Z0=36.1+j25Q
12, =362 Q
Pour d&=lmmona:

09314 + j0.0094 -0.0431+ j13.2310:|

B =
ABCD {0.0014+j0.0100 0.9314 + j0.0094

APPLICATION
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Coefficient de Réflexion
e Calculs

Tous les parametres de la ligne étant connus, ainsi que la matrice ABCD. On peut donc

calculer le coefficient de réflexion T, de la ligne coplanaire en fonction de sa longueur d. On

a d’apres [88]:

Zin (d)_ Zo
L =- 377 D+ Z @1
et
nh
Zin(d) = Z, 2, +2, ()

Z, +Z, tanh(yd)

32)

Ou Z, est I'impédance caractéristique de la ligne de transmission et Z; la charge au bout de

cette ligne. Pour calculer cette charge on calculera 'impédance caractéristique du myocarde

d’apres [89]. On aura :
ZL = ’ (33)

o Résultats
Ceci nous donne donc :

Z,=3608+1250 Q et

7L =50.55 +j6.93 Q

On peut alors tracer I'in en fonction de d pour d variant de 1 a 14 mm. Les résultats obtenus

avec Mathematica et le programme de A. Khebir sont tracés sur la Figure 74a et sur la Figure

74b.

Arg (311

100

S

AN

-S0

-100

D003 0.0 O_QO5 0_00EN0.01 0.013] 0.014

a.16

.24

0.13

|521 |

Q.003 0.004 J.006 0.00F 0.01\,01‘3\0.014

@)
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Figure 74 : I, en fonction de d (a) Mathematica (b) prog. d’A. Khebir.

On notera que pour le calcul de A. Khébir on a modélis¢ des lignes de transmissions de
longueurs, 1, 2,4, 6, 8, 10, 12 et 14mm.
Les valeurs de I'impédance caractéristique et de L, C, G par unité de longueur obtenues sont :

1Zo| =345 Q C=567pF

G=12mS L =674 nH

o Discussion et limites du calcul.

Les valeurs trouvées pour lZ(, , G, L, C avec le programme de A. Khebir sont proches de

celles obtenues précédemment. On peut donc supposer que le calcul de |Zy| réalisé est
correct ce qui pour notre calcul, nous permet par la suite de calculer 1'impédance
caractéristique de la ligne trés rapidement pour différentes largeurs du conducteur central, du
plan de masse, ou de 1’espace entre le conducteur et la masse, et pour différentes épaisseurs de
di¢lectrique.

Cependant, il apparait que pour le coefficient de réflexion, bien que la Figure 74a et la Figure
74b aient la méme allure générale, les valeurs trouvées ne sont pas tres proches. Cette
différence peut s’expliquer par plusicurs facteurs. Tout d’abord les modéles réalisés sous

Proengineer contiennent la ligne de transmission plus le cable coaxial, donc on mesure le
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coefficient de réflexion de I’ensemble. De plus pour une question de rapidité le maillage de
ces modeles n’est pas tres fin (<30000 éléments) ce qui a pour effet d’introduire des
discontinuités.

Puissance perdue en fonction de d

e Calculs

Afin de calculer la puissance perdue dans le milieu en fonction de d, nous utilisons la matrice
ABCD calculée précédemment. Cette matrice représente une portion de ligne égale a Imm

donc pour une portion de ligne dencmona :

] e DR )

I, C D||I, L. C D I,

La puissance étant calculée de la maniére suivante P=Re[VI']. On obtient les résultats
suivants.

® Résultats

On ne peut pas connaitre la puissance en bout de ligne avec le programme d’A. Khébir,
cependart on peut connaitre la répartiion du SAR (Specific Absorption Rate)On a pu
remarquer que si 'on introduisait une capacit¢ en bout de ligne en élargissant le conducteur

central sans pour autant modifier la largeur de la ligne coplanaire. Alors le SAR était étiré le
long de la ligne comme on peut voir sur la Figure 75a et sur la Figure 75b.

R o S o S o S o S Y o S S o S o S
oS o8 & = & 5 & = @ b
e = S = S = S S
s o S e S o S o S o S S o S o S S o
I o S R o S o S s S o S S S o S

10 mm
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Figure 75 : SAR le long d’une moitié de ligne coplanaire normale (a)

et avec une capacité en bout de ligne (b).

C’est pourquoi afin de voir si on pouvait observer le méme effet avec la mesure de Py
(puissance en bout de ligne), on a modélis€ a partir de la matrice ABCD des lignes
coplanaires normales et avec une capacit¢ en bout de ligne. La capacité¢ en bout de ligne a ét¢

obtenue en prenant une ligne coplanaire de dimension S=89 mil G=10 mil G=33 mil et
d=lmm.

On obtient alors les valeurs suivantes :
C1 =2nF Cz =7 pF
G=4218 L =298 nH

et
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09313+ j0.0094 -0.0146+ j4.4863
ABCD =

0.0040 +j0.0296  0.9313+ j0.0094

Pour P;,,=50W on a les résultats suivant :

O Ligne Cop
& Ligne Cop +C

~ <« (2]

d(mm)

10

Figure 76 . Puissance en bout de ligne pour d variant de 1 a 14mm.

® Discussion

La Figure 76 nous montre qu’en introduisant une capacité en bout de ligne, la puissance de
sortie est alors augmentée. Cela veut donc dire que les pertes le long de la ligne coplanaire
sont moms importantes. Donc, on peut conclure que I’énergic arrive plus facilement en bout
de ligne. C’est pourquoi lorsqu’on regarde les résultats de la Figure 75a et Figure 75b on voit
que le SAR est plus ¢étiré quand il y a une capacité en bout de ligne car 1’énergic introduite
dans la ligne peut plus facilement circuler le long de la ligne.

CONCLUSION

Ce travail nous a donc permit de répondre aux objectifs que ’on avait fixé. Dans une premicre
partic une modélisation de la ligne a été¢ réalisée. Pour faire cette modélisation on a utilisé des
transformations dans le plan complexe, pour de calculer les éléments G, L, C par unit¢ de
longueur de la ligne. Ces ¢léments ont ensuite servi & obtenir Zo et ¥, dont les valeurs sont
proches de celles que nous a donné le programme d’A. Khébir. Par la suite, on a obtenu la
matrice ABCD représentant la ligne de transmission par unité de longueur.
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Dans la seconde partie, on a appliqué les résultats précédents pour calculer le coefficient de
réflexion de la ligne. Et cela pour différentes longueurs. Cependant les résultats trouvés
different de ceux que 'on a pu obtenir avec le programme de A. Khébir. On a aussi calculé la
puissance dissipée dans le milieu en fonction de la longueur de la ligne. Ces calculs ont &t
faits avec la ligne coplanaire décrite en premicre partic et avec la méme ligne a laquelle on a
rajouté une capacité. On a pu alors observer que la puissance dissipée par la ligne coplanaire
était plus étendue le long de celle-ci, si ’on rajoutait une capacité a la fin de la ligne. Ceci
peut donc expliquer pourquoi dans les résultats donnés par le programme de A. Khébir, le
SAR est plus étiré si en bout de ligne la largeur du conducteur centrale est augmentée.

Il apparait donc que le travail réalis¢ nous permettra de calculer rapidement I'impédance
caractéristique d’une ligne coplanaire de dimensions finies dans un milieu a perte. Cecl nous
offiir la possibilitt de modifier par exemple sur la largeur du conducteur central afin de
pouvoir utiliser les techniques utilisées en ligne micro rubans (notamment I’utilisation de
labaque de Smith pour les adaptations d’impédances). Et comme on la remarqué en
augmentant la capacit¢ de la ligne on pouvait alors étirer le SAR. On peut donc envisager de
trouver une configuration qui nous permettra d’avoir un SAR a peu prés constant le long de la
ligne pour avoir une lésion homogene. Cependant il ne faut pas oublier que l'on a un
probléme avec le calcul du coefficient de réflexion et que cela peut remettre en cause les

résultats ultérieurs.
Iv.24 Problémes rencontrés en pratique (transition
réalisation).

Ce type d’antenne plate a €té réalis¢ par Dany Bérubé a Polygram (laboratoire de micro-ondes
de V’école Polytechnique de Montréal). Cependant aucune mesure pratique n’a pu étre réalisée
car, comme le montre le coefficient de réflexion (S11) de la Figure 77 au-dessus de 2 GHz le

signal n’arrive pas a passer la transition cable coaxiale antenne (Figure 78).
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= : rosns Figure 77 : 811 de I’antenne plate.

- ‘ Q‘Lﬁt\ﬁ{; / /

& B

Figure 78 : Transition cable coaxial antenne

Il faudrait donc trouver un moyen permettant d’améliorer cette transition afin que celle-ci soit

plus “douce”. Toutefois cela n’a pu étre fait faute de moyens techniques et on s’est donc

orient¢ vers un type d’antenne coaxiale ne présentant donc pas de probléme de transition.

1V.3 Autres types d’antennes.

Iv.3.1 Moyens informatiques utilisés.

Les antennes présentés dans la suite de ce chapitre ont ét¢ simulé & 'aide du programme d’A.
Khébir présenté au paragraphe IV.2.1. Pendant mon stage a la compagnie américaine Fidus
Medical Technoloy (Fremont, CA), ces structures ont de nouveau été simulées a 1’aide du
logiciel de simulation «High Frequency Simulator »: HFSS de Hewlett Packard, et elles ont
ét€ réalisées et testées .

Le logiciel de simulation HFSS utilise comme précédemment la méthode des éléments finis.
Le port d’entrée est tout d’abord divisé en petits €léments triangulaire (maillage 2D). Le
logiciel considére ensuite que le port, défini dans le plan xy, est connecté¢ a un guide d’onde
uniforme selon ’axe z possédant la méme géométric que le port d’entrée. La configuration
spatiale des champs électromagnétiques contenu dans le domaine du temps est obtenu a partir

du phaseur complexe en réalisant 1’opération suivante :

= %(E(x’y).em_”) @

ou R est la partie réelle du phaseur complexe ;

E

(x,y,z)

E ,, estle phaseur complexe du champ électrique ;
y est la constante de propagation complexe (y = o + jB);

@ est la fréquence angulaire (27f) ;

Le champ électrique est obtenu en solutionnant I’équation d’onde suivante :
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1 - —
Vx['u—Vwa) ]—kje,E(x,y) =0 (2)

ol k, est le nombre d’onde dans le vide (wM )

U, est la perméabilité du vide ;

€, est la permittivité du vide ;
Le champ magnétique est obtenu de fagon identique : les équations caractéristiques sont de la
méme forme que les deux équations précédentes.
Pour calculer le champ d’excitation au port d’entré, le logiciel emploie la technique suivante :
il solutionne I’équation 2 pour le champ électrique et pour le champs magnétique. Par la suite,
il utilise les équations de Maxwell qui lient ces deux champs :

VxH,, =0k, , +joeE,, @)

(x,y)

VXE,, =—jouH, @
ol O est la conductivité €lectrique du milieu ;

Le phaseur du champs ¢lectrique E_(x,y) est ensuite calculé a partir du phaseur du champs
magnétique H—(x,y) en utilisant I’équation (3). On compare la valeur de E(X,y) ainsi obtenue a

la valeur obtenue a partir de I’équation (2). On fait de méme pour les valeur de ﬁ(x’y). Sila

différence est en dessous du crit¢re de convergence (habituellement 2% d’erreur), la solution
est retenue. Sinon, on raffine le maillage 2D et on procéde de la méme maniére jusqu’a ce que

le crittre de convergence soit satisfait. Le champ d’excitation de la structure au port de

référence est le phaseur complexe £ Ce processus est répété pour tout les modes

G
considérés dans la simulation.

L’impédance caractéristique du port d’entré peut ensuite &tre calculée. Pour ce faire, il est
nécessaire de définir une ligne de calibration. Cette ligne est définie & I’endroit ou le champs
¢lectrique est le plus intense afin d’obtenir une précision maximale. Trois méthode sont
disponibles pour le calcul d’impédance : la méthode PV, VI et PI. La méthode PV utilise la

puissance au port d’entré ainsi que la différence de potentiel le long de la ligne de calibration :

vy®
Zpy = —P_— S
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La puissance P est calculée a I’aide du vecteur de Pointing sur les champs ¢lectromagnétiques

présents au port d’entré:
P= §s (B, xH, )dS 6

ol S est un vecteur normal au plan de référence et S la surface du port.
La valeur de la tension V est calculée par la relation suivante :
v=[Edl (@
ou L est le parcours défini par la ligne de calibration.
La deuxieme méthode utilise le courant 7 circulant sur le pourtour de la surface définie par le
port. L’impédance Z,, est définie comme suit :
_ P
LI
et le courant / est défini par la loi d’Ampére :

®)

PI

I= § Hdl )

ou/ est le parcours fermé décrivant la surface S du port.
La troisitme méthode de calcul utilise la moyenne géométrique des résultats des deux autre

meéthodes :

Z, = + ZpZy (10

Lors des calculs de paramétres S, les résultats ont ét€ normalisés par rapport a 1'impédance
mntrinséque du port d’entrée. Pour toutes les structures utilisant un céble coaxial comme ligne
de transmission, I’'impédance du cable est de 50Q2 *+ 1. Pour cette configuration, les trois
méthode donnent des résultats similaires.

Une fois le champ d’impédance caractéristique du port d’entrée obtenus, le logiciel effectue
un maillage complet du modeéle 3D a l'aide de tétracdres et solutionne le probleme en utilisant
le champ électrique au port d’excitation et en considérant les conditions aux fronticres

définies au pourtour du modele. Le logiciel doit solutionner I’équation d’onde suivante :

V X ("uLV ><‘E-'(x,y,z) j_ kggr—(x,y,z) = 0 (l 1)

La différence entre 1’équation (11) et 1’équation (2) tient au fait qu’ici le champ se propage
dans toutes les directions et dépend de la variable z.
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Les conditions radiatives aux fronti¢res sont représentées par 1’équation suivante :

(V XE) = ]kOE —_l‘(]-—vtan X(Vtan ><Etan) +Z]—an X(Vtan ) E—tan) (12)

0 0

tan tan

ou tan signifie la partie tangentielle du champ ou de I’opérateur V.

Dans toutes les simulations présentées dans ce chapitre, une approche adaptative a été utilisée
: lorsque le logiciel a solutionné le probléme 3D, il raffine le maillage aux endroits ou le
gradient du champs ¢lectrique est le plus important et il recalcule la solution compléte. A la
fin de la deuxieéme itération, le logiciel évalue un paramétre de convergence et, s’il est en
dessous du crittre défini par Dutilisateur, le processus se termine, sinon le logiciel effectue
une autre itération jusqu’a ce que le critére de convergence soit satisfait.

Un balayage en fréquence peut étre effectué afin de connaitre la variation de 1’adaptation de la
structure en fonction de la fréquence. Pour ce faire, la méthode suivante a été utilisée. On
spécifie une fréquence fixe ou la solution est calculée avec la technique expliquée
précédemment. Lorsque la solution finale est obtenue, le logiciel utilise le méme maillage et
solutionne & nouveau le probléme sur la bande de fréquence spécifiée par 1’usager en
n’effectuant qu ‘une seule itération par fréquence.

Une fois la solution obtenue, le logiciel permet entre autres de visualiser les champs
¢lectromagnétiques en fonction du temps ou encore de visualiser 'amplitude seulement. La

propagation en fonction du temps peut étre visualisée en incrémentant la phase des phaseurs

complexes E, ., et H

i . L’amplitude des champs est obtenue en utilisant la formule

(x.y,2)

suivante :

=By E ooy (13)

\E (x,,2)

Cette relation a ét€ utilisée afin de représenter les courbes de SAR. Le SAR est donné par:

2

o-\E,
SAR= O Bl
2

(14)
ou© = 2.17 S/m dans le myocarde a 2.45 GHz [90].

I1V.3.2 Antennes type monopole.

Ce type d’antenne a tout d’abord été teste car il offre le net avantage d’étre trés facile a

concevoir a partir dun simple chble coaxial. De plus, grice aux résultats expérimentaux
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obtenu, il a été possible de valider les résuitats de simulations obtenus avec le simulateur d’A.
Khebir et Ansfot HFSS.

Cette validation est faite d’une part lors des mesures de S11. Pour cela ’antenne est plongée
dans une solution ayant approximativement les mémes propriétés électriques que le sang a
245 GHz (voir chapitre II1.2.1) et la mesure du S11 en fonction de la fréquence est faite avec
’analyseur de réseau HP8752C.

D’autre part une validation qualitative utilisant un feuillet de cristaux liquides thermoionique
ainsi qu'une gelée simulant le myocarde a ¢été faite. Cette méthode présentée par Labonté
[60], permet d’évaluer les courbes de températures obtenues avec un applicateur sans avoir a
effectuer de simulations. Les travaux de Chou et al [79] ont permis de développer une gelée
utilisée afin de simuler les propriétés électriques du myocarde. Cette gelée, composée d’eau a
75,48%, de poudre de polyéthyléne a 15,01%, de NaCl a 1,05% et d’'un agent solidifiant TX-

151 & 8,46% a été utilisée pour la visualisation des isothermes.
IV.3.2.1  Monopole a capuchon métallique.

Les premiéres tentatives d’utilisation des monopoles comme applicateur d’énergie micro-onde
ont été réalisées dans le but de traiter des tumeurs cancéreuses au niveau de I’abdomen et du
cerveau [91, 92, 93, 94]. D’autre chercheurs ont aussi étudi¢ cette structure afin d’effectuer
des ablations cardiaques [60, 61, 95, 96].

La premicre antenne réalisée est présentée sur la Figure 79. Cette antenne consiste en une
extension du conducteur centrale et du di¢lectrique du cable coaxial terminé par un capuchon
métallique.

Capuchon metaligue  Diefectigue Condusteur exteriours
| Conducteus interieure

G "
2 mm te

Figure 79 : Schéma du monopole 1

La Figure 80 présente I’adaptation (S11) de P’antenne obtenu en pratique a partir d’un céble
coaxiale de type IW50 et avec HFSS. Le calcul d’adaptation réalisé avec le simulateur d’A.
Khébir a donné une valeur de -5 dB.
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Figure 80 : S11 obtenu en pratique (a) et avec HFSS (b)
Les résultats de simulation obtenus avec le simulateur d’A. Khebir sont présentés sur la
Figure 81 et ceux obtenus avec HFSS sur la Figure 82. La Figure 83 présente quand a elle le
profil thermique de la Iésion sur une feuille de cristaux liquides.
Ligne d'ablation

Wi gL

50 mm

Figure 81 : Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir

SAR
100 \Wm'
&0 <\
80 kWinr
= 70 kW’
= 60 kW
{50 KMt
{40 kW’
30 Ky
20 kWY
10 ki
0 ki

_wwQy

40 mm

Figure 82 : SAR obtenu par simulation avec HFSS
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Figure 83 : Courbes de températures obtenues en pratique

Cette premiére antenne nous permet de constater tout d’abord que le S11 obtenu au moyen
des 2 simulateurs et en accord avec le S11 obtenu en pratique. La différence de —3dB en
théorie et pratique étant dii aux pertes dans le cable coaxial et dans les connecteurs.
L’adaptation de cette antenne est de —5 dB soit 30% de réflexion, ce qui est a peu preés
acceptable dans ce cas car on peut remarquer que le SAR et la distribution de température
autour de I’antenne sont trés homogene et trés bien définie (pas de débordement). En outre on
remarquera que cette antenne offre en plus d’une lésion d’a peu prés 15 mm de long, la
possibilit¢ d’avoir du “ip firing”. C’est a dire la possibilit¢ de pouvoir faire des lésions trés
localisées avec la pointe de I’antenne : technique a laquelle les chirurgiens employant des
cathéters radiofréquences sont trés habitués.

Ce deuxieme monopole que I’on peut voir sur la Figure &, est trés similaire au monopole qui
vient d’étre présentée. Il consiste toujours en une extension du conducteur central et du
di¢lectrique du cable coaxial qui est cette fois-ci de 22mm contrairement au 12mm du

monopole 1. Le tout, terminé par un capuchon métallique.

Capuchon metallique  Dielectrique Conducteur exterieure
Conducteur interieure
p | » »
. ’
4 »d >
2mm 22 mm

Figure 84 : Schéma du monopole 2

95



La Figure 85 présente I’adaptation (S11) de I'antenne obtenue en pratique a partir d’un cable
coaxiale de type IWS50 et avec HFSS. Le calcul d’adaptation réalis¢ avec le simulateur d’A.
Khébir a donné une valeur de -4.5 dB.
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Figure 85 : S11 obtenu en pratique (a) et avec HFSS (b)

Les résultats de simulation obtenus avec le simulateur d’A. Khebir sont présentés sur la
Figure 86 et ceux obtenus avec HFSS sur la Figure 87. La Figure 88 présente quand a elle le

profil thermique de la lésion sur une feuille de cristaux liquides.
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ww oL

80 mm

Figure 86 : Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir
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Figure 87 : SAR obtenu par simulation avec HFSS

96
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Figure 88 : Courbes de températures obtenues en pratique

La encore bon accord entre théorie et pratique. L’adaptation de cette nouvelle antenne est a
peu pres la méme que précédemment soit 30% de réflexion. Par contre, on peut remarquer que
le SAR et la distribution de température autour de I’antenne ne sont pas tres homogene : le
champ EM est faible dans la moiti¢ proximale de I’antenne et fort dans sa moiti¢ distale. Elle
offre toute fois la encore la possibilit¢ d’avoir du “tip firing”. Cette antenne n’est donc pas tres
intéressante car non homogene, mais toutefois, elle nous sera utile dans la discussion qui
suivra.

La troisitme antenne, présentée sur la Figure 89, est encore basée sur le méme modéle que
précédemment. Elle consiste en une extension du conducteur centrale et du diélectrique du
cible coaxial terminé par un capuchon métallique. La encore, I'extension du diélectrique et du

conducteur central du céble coaxiale est un peu plus longue que pour le monopole 2.

Capuchon metallique  Dielectrique Conducteur exterieure
Conducteur interieure
< > >
W’
4 »d »
2mm 26 mm

Figure 89 : Schéma du monopole 3

La Figure 90 présente ’adaptation (SI11) de I’antenne obtenu en pratique a partir d’un cable
coaxiale de type IW50 et avec HFSS. Le calcul d’adaptation réalisé avec le simulateur d’A.

Khébir a donné une valeur de —6 dB.

97



Rl -f‘J__J_l__._ i
L
P }n‘“l ~
R . AR A b
R ER
':"P‘: . ? b
]
'
{
Lt | _
TR T a3k e s WIOP 6 900 Aa0 DR FH) Frameey Kt
(@) (b

Figure 90 : S11 obtenu en pratique (a) et avec HFSS (b)

Les résultats de simulation obtenus avec le simulateur d’A. Khebir sont présentés sur la
Figure 91 et ceux obtenus avec HFSS sur la Figure 92. La Figure 93 présente quand a elle le

profil thermique de la lésion sur une feuille de cristaux liquides.

Ligne d’ablation
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Figure 91 : Courbes de températures obtenues avec le simulateur d’A. Khébir
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Figure 92 : SAR obtenu par simulation avec HFSS
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Figure 93 : Courbes de températures obtenues en pratique

[’adaptation du monopole 3 est Iégérement supérieure aux 2 monopoles précedent.
Cependant, si 'on a un cable coaxial de 1.8 m (longueur des cathéters intracardiaque) la
différence de puissance au niveau du générateur est alors presque négligeable (< 5SW si l'on
considére une puissance émise par I’antenne d’a peu pres 20W). D’aprés le SAR et la profil
de température autour de I’antenne, on peut remarquer que la distribution du champ EM n’est
pas trés homogéne : champ trés fort en partie distale et proximale de I’antenne et faible en son
milieu. Toutefois, ce type d’antenne peut permettre d’obtenir de longues Iésions si on attend
suffisamment longtemps pour que la diffusion thermique remplisse le creux au centre de
’antenne. On aurait alors une lésion de 25mm de long avec comme auparavant la possibilité
de "tip firing”.

Les 3 monopoles et leurs résultats qui viennent d’étre présentés nous ont permis de valider le
simulateur d’A.Khébir. Comme on a pu le voir les SI1 obtenus en pratique et en théorie avec
HFSS étaient tous en accord avec ceux obtenus avec le simulateur. Le profil thermique donné
par le simulateur quant a lui, correspondait bien au SAR donné par HFSS et au profil
thermique obtenu sur feuille de cristaux liquide.

Dans la suite de ce chapitre une ou plusieurs des techniques vu auparavant seront utilisées afin

de simuler de nouveau type d’antenne
1V.3.2.2 Monopole a capuchon en Téflon

Le monopole 4 présentée sur la Figure 94, est une variante du monopole 2. Il consiste en une
extension du conducteur central et du diélectrique du cable coaxial terminé par un capuchon

non pas métallique mais plastique : Téflon dans notre cas.
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Capuchon en teflon Dielectrique Conducteur exterieure
Conducteur interieure
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Figure 94 : Schéma du monopole 4

La Figure 95 présente I’adaptation (S11) de Iantenne obtenue avec HFSS.
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Figure 95 : S11 obtenit avec HFSS

Les résultats de simulation obtenus avec le simulateur d’A. Khebir sont présentés sur la

Figure 96 et ceux obtenus avec HFSS sur la Figure 97.
Ligne d'ablation
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60 mm

Figure 96 : Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir
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Figure 97 : SAR obtenu par simulation avec HFSS

Ce monopole qui est en fait le méme que monopole 2 mais avec un capuchon en Téflon a une
tres bonne adaptation comparée au monopole vu précédemment. Son coefficient d’adaptation
est de —11.5 dB soit 7% de reflexion a Pantenne ce qui au niveau du générateur fait une
différence de puissance supérieure a 10W pour 20W émis a DPantenne et 1.80m de cable
coaxial). Le SAR et le profil de température sont trés homogene et permette de former une
lésion d’approximativement 20mm de long. Par contre contrairement au monopole wvu

jusqu’ici il n’y a pas de champ EM au bout de I’antenne donc pas de “tip firing” possible.
IV.3.2.3  Monopole avec réflecteur

Le monopole 5 présentée sur la Figure 98, est une variante du monopole 1. Cette antenne
s’apparente en fait plus a une ligne de transmission a perte qu’a un monopole. Dans cette
antenne le conducteur extérieure est découpé sur 15 mm de long afin de ne laisser qu'une fine
bande paralléle au conducteur centrale comme on peut le voir sur la Figure 98(a).

Conducteur exterieure Dielectriqgue  Conducteur interieure

p <4 4

A

15 mm

(a) (b)
Figure 98 : Schéma du monopole 5 (a) vue de face (b) vue de cote

Le coefficient de réflexion obtenu avec cette antenne réalis¢é a partir d’'un céble coaxial de
type IWS50 est présenté sur la Figure 100. On a une adaptation de —8dB, ce qui nous donne

une adaptation a I’antenne de —SdB soit 30% d’énergie réfléchie.

101



Figure 99 : S11du monopole 5 obtenu en pratique

Les résultats de simulation obtenus avec le simulateur d’A. Khebir sont présentés sur la

Figure 100. La Figure 101 présente quand a elle le profil thermique de la lésion sur une feuille

de cristaux liquides.
Ligne d’ablation

Wi Q7
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Figure 100 : Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir
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Figure 101 : Courbes de températures du monopole 5 obtenues en pratique sur feuille de
cristaux liquide
Cette antenne comme on peut le voir présente un intérét tout particulier. Elle permet, d’aprés

ces résultats de dissiper I’énergie de maniere directionnelle dans le tissu. On a donc moins de
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perte d’énergie dans le sang et dans les tissus non ciblé qui sont alors protégés. De plus on a
donc besoin de moins d’énergie pour créer une ablation d’ou une réduction de 1’échauffement
du cible coaxial Cependant cet avantage peut aussi amener d’autre probléme, notamment le
positionnement de ’antenne qui doit alors étre trés bien controlé pendant toute la durée de
I’ablation pour que le cote radiant de 1’antenne soit face au tissu. De plus comme on peut le
noter sur la Figure 100, la profondeur de pénétration n’est pas excellente mais peut toutefois
étre améliorée en augmentant I’espace entre réflecteur et ligne active.

Les antenmes de type monopole sont des antennes simples a réaliser et ont en général une
bonne profondeur de pénétration. Ces antennes peuvent avoir “tip firing” ou non et comme on
vient de le voir elles peuvent aussi &tre directives. Cependant, aw-deld d’une certaine longueur
(20 mm) un creux apparait dans le champ électrique et s’il I'on veut une ablation homogene il
faut augmenter le temps d’application afin que la conduction thermique comble ce creux. De
plus, le champs radié par ce genre d’antenne étant longitudinale, il est trés difficile de passer
des fils d’ECG. Si I’on veut alors placer des électrodes au bout de 1’antenne, on a un trés fort

couplage et le champ EM se trouve radie tout au long des fils ’ECG.
IV.3.3 Antennes a ralentissement de phase

Les structures a ralentissement de phase (SRP) sont formées en général par ’enroulement
d'un ou deux conducteurs (par exemple une hélice) permettant d’augmenter le chemin
parcouru par 1’onde, ou alors par la connexion successive d’éléments résonnants ou cellules
dans lesquelles ’échange d’énergie va ralentir la phase de 1’onde EM, ou par l'utilisation dun
milieu électrodynamiquement dense, ou encore par une combinaison de ces méthodes [97].

La construction des SRP différe suivant la méthode utilise pour ralentir 'onde EM. On peut
généralement les diviser en 2 catégories qui sont celles utilisant la méthode des guides
d’ondes, qui utilise différents volumes et diélectriques, et celles utilisant deux conducteurs
dont I'un des deux a une configuration complexe. Les SRP basées sur les guides d’ondes sont
excitées par une antenne type monopole ou boucle, alors que les SRP utilisant deux
conducteurs sont excitées en connectant les conducteurs de la SRP aux différents podles du
générateur, ce qui rend cette méthode préférable pour la plupart des applications.

Les avantages des SRP sont les suivants :
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B les applicateurs basés sur une SRP ont un champ localise de manic¢re uniforme le long
de la SRP.
B e ralentissement (n) défini la profondeur de pénétration (0) : quand n? ON,
B e champ EM autour de la structure EM étant essenticllement transverse, le risque de
couplage avec les fils I’ECG est diminué.
Cependant les SRP ont aussi quelques désavantages qui sont :
B difficulté de conception.
B onde de surface importante = champ proche trés intense.
Dans la suite de ce chapitre différent modéle de SRP ont ét¢ simulés afin de montrer la
flexibilit¢ de ce genre d’antenne et les avantages que 'on peut en tirer. Hélas aucun de ces
modgeles n’a pu étre réalisé a cause de leurs complexités.
Modele 1:
Ce modéle est composé de 22 demi-disques intercalés. 11 sont connectés au conducteur
interne du cable coaxial et 11 sont connectés au conducteur externe qui couvre la moiti€ du
céble afin de faire office de réflecteur. La longueur de la partie active est de 5 mm comme on
peut le voir sur la Figure 102. L’adaptation de cette antenne est de —6dB soit 25% d’énergic
réfléchie.
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Figure 102: Schéma de la SRP 1 (a) vue de face (b) vue latérale
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Figure 103: Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir

Le résultat obtenu par simulation est présenté¢ sur la Figure 103. Le profil du type d’ablation
obtenue est homogene, directif et bien délimité dans sa longueur. On a donc une antenne
capable de produire des lésions courtes de maniére directive. Cependant comme c’est souvent
le cas pour les SRP la profondeur de pénétration n’est pas extrémement bonne mais peu
cependant s’avérer suffisante pour des zones ou le tissu n’est pas trés épais comme les
oreillettes.

Modele 2:

Ce modele, plus long que celui que 1’on vient de voir, est composé¢ de 12 disques intercalés. 6
sont connectés au conducteur interne du cable coaxial et 6 sont connectés au conducteur
externe qui cette fois n’est qu'une fine ligne, pour avoir une antenne non directive. La
longueur de la partie active est de 15 mm comme on peut le voir sur la Figure 104.

L’adaptation de cette antenne est de —6.5dB soit 22% d’énergie réfléchie.
Conducteur exterieure Dislecingque Conducteur interisyre

135w

Figure 104: Schéma de la SRP 2 (a) vue de face (b) vue latérale

Ligne dablation

Figure 105: Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir (a) SRP droite
(b) SRP avec une courbe de 30°

Les résultats obtenus par simulation sont présentés sur les Figure 105 (a) et (b). Le profil du
type d’ablation obtenue est 1a encore homogéne et bien délimité dans sa longueur. Il n’y a
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cette fois-ci plus d’effet directif a cause de la faible largeur du conducteur extérieur et comme
on peut le voir sur la Figure 105 (a), si I’antenne est courbé le profil thermique est
pratiquement inchangé ce qui est un trés gros avantage car quand on a une longue antenne le
tissu cible est rarement plat.

Modele 3:

Ce modele est composé , comme précédemment, de 12 disques intercalés, mais avec cette
fois-ci un espace au début de la partie active. Parmi ces disques 6 sont connectés au
conducteur interne du céble coaxial et 6 sont connectés au conducteur externe qui est une fine
ligne comme dans le modéle 2, pour avoir une antenne non directive. La longueur de la partie
active est de 18 mm comme on peut le voir sur la Figure 106. L’adaptation de cette antenne

est de —6.3dB soit 23% d’énergie réfléchie.
Conducteur exiarieurs Diglactriques Conducteur interisyrs
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Figure 106: Schéma de la SRP 3 (a) vue de face (b) vue latérale
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Figure 107: Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir

Le résultats obtenu par simulation avec cette antenne est présenté sur la Figure 107. Le profil
du type d’ablation obtenue est un petit peu moins homogene que pour le modele 2 car il est un

peu plus fort au début car il n’y a pas d’éléments a cette endroit. Toutefois la profondeur de
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pénétration est un peu meilleure est ce genre d’antenne peu s’avérer un bon candidat pour
créer des Iésions de 20mm de long.

Modele 4 :

Ce modele est composé de 8 disques. 4 de ces disques sont ennectés au conducteur interne
du cable coaxial et 4 autres sont connectés au conducteur externe qui est une fine ligne
comme dans le modéle 2, pour avoir une antenne non directive. La longueur de la partic
active est cette fois-ci de 32 mm comme on peut le voir sur la Figure 108. L’adaptation de
cette antenne est de —5dB soit 30% d’énergie réfléchie.

Conductaur exteriotrs Diglectrigue  Condusteur interiewrs
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Figure 108: Schéma de la SRP 4 (a) vue de face (b) vue latérale

Ligne d'sblation

Figure 109: Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir

Le résultats obtenu par simulation avec cette antenne est présenté sur la Figure 109. Le profil
de l’ablation obtenue avec cette antenne est trés long comme on peut le voir : 30mm. Par
contre la profondeur de pénétration n’est vraiment pas bonne et il y a un point chaud sur la
partic distale de I’antenne. Ce que cette antenne nous montre en fait c’est que contrairement
au monopole 1l n'y a pas de creux d’onde d’ou la possibilité d’avoir des antennes de plusieurs
longueurs différentes. Le modele suivant est une améliorations de ce présent modéle dans
lequel le nombre d’éléments a été considérablement augmente.

Modele 5:
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Ce modele est qui est en fait tres proche du modele précédent est composé de 64 disques. 32
de ces disques sont connectés au conducteur interne du cable coaxial et 32 autres sont
connectés au conducteur externe qui est une fine ligne comme dans le modeéle 2. La longueur
de la partic active est de 32 mm comme on peut le voir sur la Figure 110. L’adaptation de
cette antenne est de —6dB soit 25% d’énergie réfléchie.

Lorhicter aieriauss Diglecique  Condusteur irderisurs

Figure 110: Schéma de la SRP 5 (a) vue de face (b) vue latérale

Ligne d'ablation

Figure 111: Courbes de températures obtenues avec le simulateur d'A. Khébir

Le résuitats obtenu par simulation avec cette antenne est présenté sur la Figure 111. On peut
voir sur cette figure un profil d’ablation assez homogéne dont la longueur est
approximativement 40mm et dont la profondeur de pénétration est légérement inférieure a
10mm. Si 'on se réfere au model 2 vu précédemment, le profil d’ablation quand P’antenne est
courbe doit rester a peu prés inchangé. Cette antenne est donc trés prometteuse si I'on veut
créer de longues les 1¢sions comme c’est le cas pour la réalisation de la procédure “Maze” au
niveau de loreillette gauche ou encore pour le traitement du Flutter auriculaire au niveau de
loreillette droite.

Comme on vient de le voir les antennes de type SRP offrent beaucoup de possibilités pour
créer des lésions homogeéne qui peuvent étre longues ou courtes. De plus comme on a pu le
voir ces antennes peuvent éire flexible car quand clles sont courbées leur patron de radiation

ne change pas. Ces antennes sont donc de bon candidat pour le traitement des arythmies
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auriculaire. Toutefois, les antennes présentées restent dans le domaine théorique car leur

géométrie complexe ne permet pas une réalisation €conomique.
1vV.4 Conclusion.

Dans ce chapitre nous avons donc vu trois différents types d’antennes pour le traitement du
Flutter et de la fibrillation auriculaire. Les antennes plates ou “Patch antenna”, sont imprimées
sur un substrat flexible. Ces antennes présentent comme avantage d’€tre facile a concevoir et
d’offrir une grande gamme de géométrie donc de profil d’ablation. Toutefois un probléme
majeur auquel on a fait face durant la simulation et la réalisation de ce type d’antenne, est la
transition antenne-ligne de transmission. D’une part, mécaniquement, cefte transition n’est pas
¢vidente a réaliser et d’autre part électriquement on a un fort coefficient de réflexion qui
pourrait néanmoins &tre amélioré en réalisant une transition plus “douce”.

Un autre type d’antenne a ensuite été étudié: les antennes de type monopole. Ce type
d’antenne relativement bien connu et facile & réaliser a permis la validation du simulateur
utilisé au laboratoire de modélisation biomédicale de Dlinstitut de génie biomédical de 1’école
polytechnique de Montréal. Plusicurs antennes ont ¢t¢ réalisCes et simulées. Toutes ces
antennes offrent des patrons d’ablation avec une trés bonne profondeur de pénétration,
cependant ces antennes sont limitées a une longueur fixe au deld de laquelle un creux dans le
champ é€lectrique apparait.

Les derniéres antennes étudiées sont les antennes basées sur les structures a ralentissement de
phase. Les simulations réalis¢ ont montré que ce type d’antenne était trés bien adapté pour le
traitemert du Flutter et de la fibrillation auriculaire. En effet, ces antennes offre la possibilité
de réaliser des lésions homogenes dans une grande variété de longueurs et elles peuvent &tre
courbées sans toutefois changer leur patron d’ablation. Leur profondeur de pénétration est
cependant un petit peu faible, mais le désavantage principal de ces antennes et leur complexité
géométrique. Ceci engendre donc des antennes difficile a réaliser qui peuvent avoir des

faiblesses mécaniques.
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Conclusion générale
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L’ablation cardiaque par cathéter est comme on a pu le voir dans cet ouvrage une technique
essentielle dans le traitement de certaine arythmies cardiaques. Les 1ésions qui doivent étre
créer pour traiter ces arythmies doivent étre longues, homogére et d’une profondeur minimale
de 4mm. Parmis les différents types d’énergie utilisées jusqu’alors, nous avons retenu ici
I’énergie micro-onde qui s’aveére d’aprés son mode d’action étre un bon candidat pour créer ce
type de lésion. II existe dans le domaine micro-ondes plusieurs fréquences allouées aux
applications médicales qui sont 27, 434, 915 et 2450 MHz. La question posée dans cet
ouvrage est de déterminer la fréquence la mieux adaptée au traitement de ces arythmies.

La premicére partie de cet ouvrage a donc consist¢ & faire une approche théorique de ce
probléme. Pour cela deux méthodes analytiques ont été utilisées pour résoudre le probleme
¢lectromagnétique. : la méthode basée sur les calculs de King et celle basée sur les calculs de
Casey. Ces deux méthodes utilisent comme antenne des monopoles dont ’adaptation au tissu
cardiaque a ét¢ optimisée pour chaque fréquence. Le probléme électromagnétique résolu, la
distribution du SAR dans le tissu nous a permis de calculer la distribution de température
autour de P’antenne. Ce calcul a été réalisé en utilisant la méthode des différences finies, dont
le maillage a ensuite ét¢ utilisé pour calculer le déght thermique produit par chaque antenne
dans le tissu pour les deux méthode de calcul de champ électromagnétique. Les résultats de
ces calculs ont montré, que pour des fréquences situées entre 27 et 2450 MHz, les différences
entre les profondeurs des lésions produites ne sont pas significatives, car elle n’excéde pas 0.5
mm. Ceci nous améne donc a penser, que le choix dune fréquence pour I’ablation cardiaque
haute fréquence ne se fera pas sur la profondeur de pénétration, mais plutdt sur la géométrie
de I’antenne.

Afin de confirmer ces résultats, une étude pratique du probléme a ensuite été menée. Cette
¢tude a été faite lors de mon séjour dans Pentreprise Fidus Medical. Deux types d’antennes
ont ¢ét¢ réalisés et testés pour 915 et 2450 MHz: antennes de type monopole comme celles
¢tudices dans 1’approche théorique et antennes de type hélicoidal produites dans cette
entreprise. Pour chacune de ces antennes, le S11 a ét¢ mesuré afin d’assurer quelles ont une
méme adaptation, le profil de SAR a ¢été tracé grice a l'utilisation d’une sonde miniature de
mesure de champ électromagnétique couplé a4 un systtme de déplacement contrdlé par
ordinateur et le profil thermique de ces antennes a ¢t€¢ obtenu de maniére qualitative par

I'utilisation d’un feuillet de cristaux liquides. Ces résultats que I'on a pu comparer aux
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résultats théoriques, confirme 13 encore qu’il n’existe pas de différence significative entre les
profondeurs de pénétration pour ces deux types d’antenne. On peut donc affirmer que les
calculs théoriques sont valides et donc justifier les résultats obtenus pour 27 et 434 MHz.

La demiére partic de cet ouvrage a consisté a développer une antenne destinée spécifiquement
au traitement du flutter et de la fibrillation auriculaire. Dans cette partie, deux logiciels ont été
utilisés pour simuler différents types d’antennes: Ansoft HFSS et un logiciel développé par
M. A. Khébir a DInstitut de génie biomédical de 1’Ecole Polytechnique de Montréal. Les
antennes qui ont été étudiées sont: antenne plate de type stripline, antenne de type monopole,
antenne a ralentissement de phase. Pour chacune de ces antennes le S11, le SAR et le profil
thermique ont ét¢ calculé. Les antennes ayant montré les meilleurs résultats sont les antennes
a ralentissement de phase. Leur flexibilité en terme de patron de radiation nous a permis de
réaliser une antenne dont le patron de radiation est long homogene avec une bonne profondeur
de pénétration cependant leur géométrie complexe n’a pas permis de réaliser de prototype de
cette antenne.

Cette étude a la fois théorique et pratique, nous a donc permis d’apporter une réponse sur le
choix dune fréquence pour I’ablation cardiaque par cathéter en haute fréquence. Les
profondeurs de pénétration étant les mémes pour chaque fréquence, le choix d’une fréquence
sera conduit par le type de patron d’ablation désiré, le type d’antenne utilisée, ou encore par

des considérations économiques notamment pour la réalisation du générateur.
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Titre : Etude comparative fréquentielle de ablation intracardiaque : Modélisation et

caractérisation de sondes d’ablation cardiaque micro-ondes

Cet ouvrage porte sur la comparaison des fréquences dans le domaine de 1’ablation
intracardiaque hautes fréquences. La premiere partie est consacrée au rappel des
problémes posés en ablation cardiaque et a 1’approche théorique du calcul de puissance
dissipée. Les méthodes de calculs développées par King et Casey sont utilisées pour
résoudre le probleme électromagnétique puis la méthode des différences finies est ensuite
utilisée pour calculer la température dans le tissu et le dégat thermique. Les résultats
obtenus ne montrent que peu de différences en terme de profondeur de pénétration entre
chaque fréquence. Dans la deuxieme partie, ces résultats sont confirmés par une étude
pratique et, la conception et la réalisation d’antennes a 2.45 GHz est abordée. Ces
antennes de géométrie tres différentes destinées au traitement de la fibrillation auriculaire

sont exposées et analysées afin d’en montrer les avantages et inconvénients.

Mots Cles : ablation cardiaque, hautes fréquences, arythmies cardiaques, micro-ondes,

électromagnétisme.

Title : Comparative study of, frequency for cardiac ablation: simulafion and
characterization of microwaye probe for cardiac ablation.

% » o
, 5

This study presents a comparison of frequency available for cardiac ablation in the high
frequency domain. The first part of this thesis treats about problems met in cardiac
ablation and about the theoretical approach of power deposition calculus. Methods based
on King and Casey are used to solve the electromagnetic problem and the finite
difference method is used to calculate tissue temperature and ablation depth. Results
show almost no difference between frequency in term of penetration depth. In the second
© part, these results are confirmed with a practical approach and antennas working at 2.45
GHz are developed. These antennas destine to treat atrial fibrillation present different

geometry and all of them are compared to determine design trade-off.

Key Words : cardiac ablation, high frequency, cardiac arrhythmias, microwave,

electromagnetism.
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