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Une des problématiques de la chirurgie cardio-vasculaire concerne le diagnostic per et post-opératoire de la
souffrance myocardique. En général, afin d’assurer une protection du cœur, une cardioplégie froide est appliquée
suivant un protocole bien précis. L’objectif est de combiner l’arrêt électromécanique du muscle à une diminution de
sa température afin de minimiser ses besoins en oxygène et optimiser ses chances de récupération. L’hypothermie
du tissu permet de maintenir le cœur à une température allant de 10 et 15 ˚C. Cependant durant la chirurgie,
l’impact environnemental et la durée de l’intervention peuvent contrecarrer l’action de la cardioplégie froide et
abaisser fortement l’effet protecteur du système, entrainant parfois des fibrillations et augmentant les risques post-
traumatiques du muscle cardiaque. Un monitoring thermique simple et direct fournirait ainsi une information
primordiale aux chirurgiens quant à l’instant de réinjection de la solution cardioplégique et permettrait également
de minimiser la souffrance tissulaire. Parmi les méthodes de thermométrie les plus connues, la vélocimétrie par
ultrasons a retenu notre attention puisqu’elle est actuellement utilisée pour le suivi de la température durant des
applications médicales comme la thérapie à ultrasons focalisés.

1 Introduction
La surveillance de l’activité thermique du coeur au

cours d’une chirurgie cardio-vasculaire est primordiale afin
d’assurer une protection myocardique satisfaisante.

En effet l’utilisation d’une cardioplégie hypothermique
est préconisée durant l’opération afin de minimiser le besoin
en apport d’oxygène des tissus et améliorer le rétablissement
des fonctions cardiaques. La procédure standard stipule
que l’hypothermie du tissu doit être maintenue entre 10
et 15 ˚C de manière à ne pas être néfaste aux structures
membranaires. Ainsi, dans cette gamme de températures et
affiliée à l’arrêt électromécanique du cœur, la consommation
d’oxygène par le muscle cardiaque diminue à plus de
90 % et permet de lutter efficacement contre l’ischémie
myocardique [1]. Cependant, du fait de l’action éphémère
de la solution et l’impact environnemental subi par l’organe,
la température de ce dernier évolue constamment réduisant
les effets protecteurs [2]. Une surveillance constante
de la température du myocarde permettrait d’améliorer la
pertinence du moment de réinjection de la solution froide. La
littérature énonce différentes techniques en vue d’effectuer
des mesures thermiques tissulaires. Parmi celles-ci, le
suivi temporel des ultrasons représente la méthode la plus
pertinente puisque qu’elle non invasive. Par ailleurs cette
procédure fait actuellement l’objet d’expérimentations au
cours de traitements médicaux par ultrasons focalisés de
haute intensité (HIFU). L’effet thermique des ultrasons
appliqué localement sur des tumeurs malignes présentes
dans des organes internes permet leurs ablations. Dans la
présente étude, un procédé de vélocimétrie par ultrasons est
donc utilisé afin de monitorer l’évolution en profondeur de
la température myocardique.

Plus spécifiquement, le procédé qui nous intéresse se
base de l’estimation du déplacement de l’écho ultrasonore
traversant le tissue en utilisant soit le principe du speckle
tracking [3, 4, 5, 6, 7, 8, 9], soit l’estimation du déplacement
fréquentiel [10]. Ces travaux ont été expérimentés sur
fantômes et tissus relativement homogènes comme le foie
mais également sur des gammes de températures élevées
(30 − 60 ˚C). Dans leurs contextes, les auteurs ont démontré
une certaine précision de leurs mesures thermiques,
supérieure à 1 ± 0, 5 ˚C [11, 12, 13].

Dans le cadre de la présente étude, l’objectif de notre
travail est d’appliquer une thermométrie par ultrasons sur
une gamme de températures plus basse, appropriée à la
chirurgie cardiaque. Dans une première partie, la théorie
sur laquelle est basée le procédé de thermométrie par
acoustique est présentée. La deuxième partie de cet article

est consacrée à la quantification et l’analyse de l’influence
de l’hétérogénéité du milieu sur les valeurs de températures
mesurées au cours d’expérimentations. Une loi d’étalonnage
entre la vitesse et la température sera proposée. Dans
le troisième paragraphe, l’application de la méthode en
conditions proches du contexte chirurgical sera effectuée.
Les résultats seront discutés dans le dernier paragraphe avant
de conclure.

2 Thermométrie par ultrasons :
Théorie

La méthode d’estimation de températures proposée
exploite la mesure du déplacement temporel de l’écho
ultrasonore ∆t influencée par un changement de température
du milieu. Ainsi l’évolution de l’activité thermique de la
zone d’intérêt peut être évaluée à partir de la variation de la
vitesse acoustique de l’écho ∆c = c f −ci induite par ce même
changement de température, ci and c f étant respectivement
les vitesses acoustiques aux températures initiale et finale :

∆t = 2d ·
(

ci − c f

ci · c f

)
(1)

où 2d est la distance parcourue par l’écho.
Une majorité d’études du domaine biomédical considère que
la vitesse des ultrasons et la température sont liées par une
relation linéaire [6, 7, 8, 9], ainsi la dérivée de la vitesse
acoustique en fonction de la température est évaluée comme
constante dans les tissus mous : ∂c(T )

∂T = a, ce qui permet
d’écrire l’approximation suivante :

∆T ≈
1
a
· ∆C. (2)

En exploitant les deux équations précédentes, l’évolution
de l’activité thermique du muscle cardiaque peut être
exprimée par la relation suivante :

|∆T | ≈
1
a
·

(
∆t ·

ci · c f

2d

)
. (3)

De manière à exploiter cette équation, la valeur du
paramètre a spécifique au muscle myocardique doit être
déterminée. La littérature ne détermine pas sa valeur
précisément mais fréquemment les auteurs réalisent une
pré-calibration directement sur l’échantillon à analyser.
Cependant dans le cadre d’une étude sous chirurgie
cardio-vasculaire, ce procédé n’est pas envisageable. Une
voie alternative est donc considérée. Cette première étape
fournira également une évaluation de l’influence du milieu
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sur la technique de thermométrie par ultrasons. Pour ce
faire, le paragraphe suivant présente le procédé permettant
de déterminer la valeur de a à partir de la relation linéaire
liant la vitesse acoustique à la température du milieu dans
une gamme de température spécifique (10 − 30 ˚C).

3 Estimation du paramètre a par
procédé d’indentation

3.1 Dispositif expérimental :

Figure 1 – Dispositif expérimental de mesures acoustiques
en fonction de l’activité thermique d’échantillons de

myocardes ex-vivo.

Le dispositif expérimental développé dans le but
d’estimer l’influence de la température d’échantillons de
myocarde ex-vivo sur la vitesse des ultrasons est présenté
ci-dessus (Figure 1).

Le procédé est réalisé sur 15 échantillons de forme
cubique d’environ 20 mm de largeur, tous prélevés de cœurs
porcins frais.

Un transducteur à ultrasons d’une fréquence de 2.25
MHz (V323-SM, Olympus c©, France) est connecté à un
générateur d’impulsions (modèle 5900 PR, Olympus c©,
France) et positionné en contact direct de l’échantillon de
muscle cardiaque.

Le contact entre le capteur et l’échantillon permet la
génération d’une onde ultrasonore traversant le milieu.
Les échos réfléchis sont acquis par le même appareillage
et visualisés sur un oscilloscope (WaveRunner, LeCroy
Corporation, France).

L’échantillon de muscle est également immergé dans
un bain d’eau thermostaté (Bioblock Scientific, USA) dont
le rôle est d’assurer un contrôle thermique stable et précis.
L’équilibre thermique est également contrôlé via le suivi du
déplacmeent de l’écho comme présenté Figure (2).

Deux thermocouples de type T (HYP1, Omega
Engineering, France), d’une précision de ±0, 5 ˚C, valident
également les mesures thermiques, en surface et profondeur
du tissu. L’expérimentation est réalisée sur une gamme
de températures pertinente pour notre étude, estimée entre
10 et 30 ˚C. Un programme spécifique, développé sous
Labview c© (National Instruments, France) permet d’acquérir
en temps réel les signaux ultrasonores et les mesures
par thermocouples simultanément puis d’effectuer le post
traitement fournissant les valeurs de vitesses acoustiques.

Figure 2 – Suivi du déplacement d’écho au cours du
réchauffement tissulaire et confirmation de

l’homogénéisation du milieu.

À chaque palier de température, un dispositif de
déplacement du capteur ultrasonore [14] est appliquée
(Figure 3).

Le déplacement de la sonde à ultrasons, elle-même fixée à
un moteur micrométrique (Newport RI, USA) est également
piloté sous Labview c© par l’intermédiaire d’une interface
GPIB IEEE (Newport, RI, USA). Le capteur est abaissé
graduellement avec un pas ∆z connu avec une résolution
de 1µm (Figure 3(a)). À chaque étape de déplacement de
la sonde dans l’axe du capteur, la distance parcourue par
l’onde ultrasonore diminue et modifie la position temporelle
de l’écho réfléchis t. La Figure 3(b) présente l’échogramme
concaténé obtenu où peut être distingué l’ensemble des
échos pour chaque pas de déplacement du capteur. Au total,
5 déplacements du capteur sont effectués pour une distance
maximale de 2mm Par régression linéaire, une courbe
présentant la position temporelle de l’écho en fonction du
déplacement total du capteur est obtenue avec une pente η
(Figure 3(c)) dont la valeur permet de calculer la vitesse
acoustique de l’échantillon : c = 2

η
.

3.2 Dépendance linéaire de la vitesse ultasonore
à la température, spécifique au muscle
cardiaque :

La Figure (4) présente les vitesses acoustiques
expérimentales mesurées sur les 15 échantillons de
myocardes, à différentes températures comprises entre 10 et
30 ˚C. Ces mesures sont également comparées avec succès
à des données de la littérature [15]-[31]. Elles confirment la
dépendance linéaire de la vitesse des ultrasons en fonctions
de la température du milieu dans la gamme de températures
considérées.

Ces résultats permettent de définir une loi expérimentale
qui relie la vitesse de l’onde ultrasonore longitudinale à la
température du tissu :

c(T ) = (2 ± 0.5) · T + 1509.2 ± 12.1 m s−1. (4)

Elles conduisent alors à l’identification du paramètre a de
l’équation (3) :

a = ā ± δa = 2 ± 0.5 m/s/◦C. (5)

où δa = 1.96σ = 0.5 correspond à l’intervalle de confiance
classique.
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Figure 3 – (a) Procédé d’indentation : Déplacement du capteur sur l’échantillon d’un pas de distance z connue, (b) Echogramme
concaténé : Acquisition des échos les uns derrières les autres à chaque déplacement du capteur ∆z. (c) Régression linéaire de la
position de l’écho t en fonction du déplacement du capteur z. L’estimation de la valeur de la pente η permet aisément de calculer

la vitesse acoustique du milieu.

Figure 4 – Vitesse acoustique en fonction de la température
sur 15 échantillons de myocarde ex vivo.

Induite par une forte hétérogénéité des échantillons du
muscle cardiaque visualisable sur l’ensemble des mesures
présenté sur la figure (4), l’incertitude de mesure du
paramètre a observée dans la relation (5) pourrait conduire
à des difficultés concerant l’identification de la température
des tissus. Une estimation de l’incertitude est effectuée dans
le paragraphe suivant afin d’évaluer son impact.

3.3 Mesures d’incertitude : Influence sur la
détermination de température

Afin de mettre en œuvre l’estimation de la variation de la
température au cours des expériences ex-vivo décrites dans la
section suivante, l’erreur absolue δ∆T est déterminée à partir
de l’équation (3) :

δ∆T =

√(δaa
)2

+

(
δd
d

)2

+

(
δci

ci

)2

+

(
δc f

c f

)2 · ∆T 2 (6)

= 0.25 · ∆T ◦C. (7)

En considérant une erreur de mesure d’épaisseur
maximale égale à δdmax = 1.5 mm, l’erreur de mesure
δ∆T en fonction du changement de températures du milieu
est présentée sur la figure (5). D’après ce graphe, l’erreur
de mesure thermique devrait être inférieure à 2.5 ˚C pour
une variation de température du milieu égale à 10 ˚C.
Cette estimation, bien que non optimale, devrait, dans

Figure 5 – Erreur absolue de l’estimation de la température
δ∆T en fonction de la variation de température ∆T .

une première approche, être suffisante pour fournir, en
cours d’opération, une aide à la décision au chirurgien.
Par conséquent, dans la section suivante, la méthode de
thermométrie par ultrasons sera expérimentée dans des
conditions proches du contexte chirurgicale.

4 Détermination ultrasonore des
variations de température du
myocarde

4.1 Calcul des paramètres initiaux ci et d :
La première étape de thermométrie par ultrasons consiste

à déduire les paramètres initiaux utilisés pour déterminer
δ∆c et ceci dans des conditions similaires à celles de la
chirurgie. La loi expérimentale développée précédemment
(Equation (5)) est utilisée afin de déduire la vitesse des
ultrasons à la température initiale ci du tissu. A titre
d’exemple, si Ti est égale à 10 ˚C :

ci(T = 10) = 1529.4 ± 10.4m s−1. (8)

L’épaisseur d peut alors être estimée en utilisant
l’équation suivante :

d =
ci · ti

2
. (9)

Les paramètres initiaux étant à présent estimés, la
méthode de suivi d’écho peut être appliquée.
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4.2 Suivi d’écho ultrasonore :
Une fois l’épaisseur du myocarde identifiée, un "écho

tracking" est éffectué. Cette procédure est basée sur un suivi
du décalage temporel ∆t en fonction de la température des
échos réfléchis. À partir de l’équation (3), ce procédé permet,
sans déplacement de la sonde, une identification en temps
réel du changement de température ∆T du milieu.

De manière à s’adapter aux conditions de chirurgie où
la paroi ventriculaire gauche est la région essentielle pour
la protection myocardique, des mesures ont été pratiquées
sur 50 ventricules gauches extraits par coupe frontale de
cœurs de porcs frais. Pareillement au procédé ayant permis
de déterminer la valeur du paramètre a (Figure (1)), la
sonde est placée sur le dessus de la paroi, en contact avec le
ventricule et la mesure d’écho présentée dans la partie 3.1
est maintenant effectuée sans déplacement de la sonde.

Concernant le contrôle de température, le protocole
diffère peu : À partir de la température initiale de 10 ˚C
mesurée par thermocouples, le bain d’eau thermostaté est
chauffé jusqu’à 30 ± 0.5 ˚C sans palier de température.
Les acquisitions sont effectuées toutes les 60 secondes afin
d’évaluer le décalage temporel des échos ultrasonores. Les
températures correspondantes identifiées par l’équation (3)
sont présentées dans la section suivante et sont comparées
aux valeurs de références des thermocouples.

5 Résultats : estimation du changement
de températures du tissu cardiaque

À titre d’exemple, la figure (6) présente l’évolution de
la température d’une paroi ventriculaire déterminée par
ultrasons. L’épaisseur d du myocarde a été mesurée comme
prévu par la relation (9) : d = 2.9 · 10−2 m. Ceci permet,
à partir de l’équation (3), l’estimation de la variation
de température déduite par ultrason. Ces mesures sont
représentées sur la figure (6) par la courbe de losanges
établie en utilisant la valeur de a déterminée dans le second
paragraphe 3.2 : a = 2 ± 0.5 m/s/◦C (l’équation (5)). La
température finale mesurée par ultrasons est ici égale à
T US

f = 29 ± 6 ◦C. Ces données sont encadrées par une zone
grisée correspondant à l’intervalle de confiance induit par
l’incertitude δa = 0.5 m/s/◦C.

Les lignes pleine et en pointillée correspondent
aux températures de contrôle mesurées par les deux
thermocouples, positionnés respectivement en profondeur
et à proximité de la surface du tissu cardiaque. Elles
démontrent la présence d’un gradient de température à
l’intérieur de la paroi conduisant à des différences de
températures locales évaluées par les deux thermocouples.
Ces deux estimations convergent cependant vers une même
valeur finale T T H

f = 30 ˚C, correspondant à un 1 ˚C d’écart
par rapport à la mesure ultrasonore, soit une différence
relative de 6.2%. Notons que l’intervalle de confiance des
mesures ultrasonores encadre la valeur finale estimée par les
thermocouples.

De manière plus générale, la figure (7) présente les
erreurs relatives expérimentales obtenues, pour l’ensemble
des 50 échantillons, entre les températures finales estimées
par ultrasons T US

f et par les thermocouples T T H
f . Une grande

dispersion expérimentale peut y être observée. Celle-ci peut
être expliquée en partie par l’influence de la direction des

Figure 6 – Evolution de l’activité thermique d’une paroi
ventriculaire. Les lignes pleine et en pointillée représentent
le contrôle par thermocouples. Les losanges représentent le
changement de température estimée par ultrasons et la zone

grisée correspond à l’erreur de mesures due à δa = 0.5.
L’épaisseur de la paroi ventriculaire a été estimée égale à

d = 2.9 · 10−2m. L’erreur de mesure par ultrasons, par
rapport à la température finale attendue T T H

f , est évaluée à
6.2% soit ±1.2 ◦C.

fibres sur la propagation des ultrasons. Mol et al. [21] et
Pouch et al. [3] démontrent en particulier qu’une différence
de 7 m s−1 peut être mesurée selon que les fibres sont
parallèles ou perpendiculaires à la trajectoire des échos.
Par ailleurs, selon Sehgal et al. [32], la composition du
myocarde en tissu adipeux affecte la valeur de la vitesse
acoustique qui décroît lorsque la température du tissu
augmente. L’étendue des imprécisions dues à ces hypothèses
est inconnue. Cependant, l’erreur moyenne observée sur
la figure (7) est égale à 20.3 % correspondant à ±4 ˚C de
différence par rapport à la température de contrôle. Les
températures mesurées par les thermocouples sont toujours
incluses dans la gamme d’estimation de celles identifiées
par ultrasons. De plus, il a été observé que la dynamique de
la température estimée par ultrasons est toujours proche de
celle mesurée par le thermocouple en profondeur.

Par conséquent, bien qu’un accord modéré puisse
être observé sur les températures finales estimées par
les deux méthodes, les ultrasons semblent, dans une
première approche, être en mesure de fournir des indications
qualitatives de l’évolution thermique globale du myocarde.
De plus, sur une gamme restreinte d’écarts de température,
l’incertitude des mesures ultrasonores reste acceptable. Elle
ne dépasse par exemple pas 2.5 ˚pour des écarts compris
entre 10 et 20 ˚C. L’application directe de la thermométrie
par ultrasons sur un changement de température inférieure
à 10 degrés doit donc permettre de fournir une aide à la
décision précieuse pour le chirurgien.

6 Conclusion
Pour conclure, la présente étude a permis de confirmer

qu’une relation linéaire pouvait être expérimentalement
observée au sein du tissu cardiaque entre la vitesse des
ondes longitudinales et la température sur une gamme
de température allant de 10 à 30 ˚C. Sur la base d’un
processus d’indentation, cette méthode a ensuite été étendue
à des conditions de chirurgie grâce à la mise en œuvre

CFA 2016 / VISHNO 11-15 avril 2016, Le Mans

1177



Figure 7 – Pourcentage d’erreur de mesure sur 50
expérimentations sur cœurs de porc ex-vivo.

d’une procédure d’écho-tracking, permettant de quantifier
l’influence de la température sur le temps de vol des
signaux ultrasonore émis. Cette étude, réalisée sur 50
parois ventriculaires, a permis d’identifier une incertitude
de mesure sur la pente de c(T ) induite par l’hétérogénéité
du tissu myocardique. Elle conduit à une erreur relative
moyenne de ±4 ˚C entre les températures finales estimées
par ultrasons et celles mesurées par des thermocouples de
référence. Cependant, sur une gamme d’évolution thermique
restreinte à 10 ˚C, il a pu être démontré que l’erreur de
mesure pouvait être inférieure à 2.5 ˚C. Celle-ci devient
alors suffisamment faible pour fournir au chirurgien une
indication globale de la dynamique thermique du myocarde.
En perspective, les travaux futurs viseront à optimiser
la précision de mesure thermique à travers le couplage
des données ultrasonores avec celles issues de mesures
infrarouge réalisées en surface. Elles devraient permettre,
en temps réel, de réaliser un étalonnage des estimations
acoustiques et donc de réduire l’incertitude expérimentale
afin de fournir au chirurgien un outil d’aide à la décision
fiable et non invasif.
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