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Résumé - L’atténuation importante des ondes électromagnétiques 

(EM) dans les tissus biologiques en raison de leur conductivité est 

un obstacle important dans l'utilisation des capteurs micro-ondes 

(MO) destinés aux diagnostics médicaux. Notre objectif étant de 

développer une technique d’identification des plaques d’athérome 

carotidiennes en positionnant directement un capteur sur le cou du 

patient, il est nécessaire que les MO puissent pénétrer suffisamment 

en profondeur dans les tissus. Des études précédentes ont montré 

qu’un capteur résonnant à anneaux fendus complémentaires 

(CSRR) permettait d’identifier des tissus excisés d’animaux ou 

humain prélevés en post-opératoire. Cet article présente une 

amélioration de ce type de capteurs conçus sur un substrat à faibles 

pertes permettant d’améliorer le compromis entre l’énergie 

emmagasinée dans le résonateur, et l’énergie rayonnée dans les 

tissus biologiques. Les performances du nouveau résonateur ont été 

validées à partir de simulations EM 3D et de mesures ex-vivo sur des 

tissus animaux frais (peau, graisse, muscle) de différentes épaisseurs 

et formes (monocouche et multicouches). Nos résultats simulés et 

expérimentaux ont montré une meilleure résolution et une plus 

grande profondeur de pénétration dans ces tissus par rapport aux 

précédentes générations de capteurs CSRR. 

 

Mots clés : Capteurs micro-ondes ; caractérisation diélectrique 

distribution du champ électrique ; profondeur de pénétration ; 

monocouche ; multicouches. 

I. INTRODUCTION 

L’utilisation de capteurs micro-ondes (MO) pour sonder les 

tissus biologiques de façon non invasive est un domaine 

d’investigation très prometteur pour le diagnostic de 

nombreuses pathologies. En ingénierie biomédicale, les études 

actuelles concernent principalement l’imagerie cérébrale et le 

cancer du sein [1,2]. D’autres applications d’aide au diagnostic 

sont également proposées pour évaluer les mélanomes [3], 

l’atrophie musculaire [4], le taux de glucose [5], ... Une 

application à très fort impact clinique concerne l’analyse non 

invasive in-situ de la composition des plaques athéromateuses, 

en particulier au niveau de la carotide.  

L’athérosclérose de l’artère carotidienne est une maladie qui se 

caractérise par l’accumulation de plaques dans les artères qui 

irriguent le cerveau. C’est une cause très fréquente d’accidents 

vasculaires cérébraux (AVC) ischémiques, qui se produisent 

lorsque la circulation sanguine dans le cerveau est bloquée [6]. 

Le diagnostic de l’athérosclérose peut être effectué à l’aide de 

plusieurs méthodes, notamment les examens physiques et 

d’imagerie tels que l’échographie, la tomodensitométrie et 

l’imagerie par résonance magnétique (IRM). Toutefois, il 

n’existe pas à l’heure actuelle de moyen de diagnostic capable 

de déterminer avec précision le risque d’AVC en lien avec la 

lésion carotidienne. A défaut, l’indication chirurgicale repose 

sur le degré de rétrécissement de l’artère mesuré en écho-

doppler et scanner. Cependant, elle ne prend pas en compte la 

complexité de la plaque et, en particulier, sa composition 

chimique. L’histologie est la seule méthode validée permettant 

d’identifier les plaques à risque. Toutefois, cette analyse est 

fortement invasive, puisque le résultat n’est disponible qu’après 

prélèvement chirurgical. 

Les capteurs MO étant à même de différencier les tissus 

biologiques par leurs propriétés diélectriques, ils permettent 

d’envisager un outil de diagnostic pour cette problématique de 

santé publique [7,8]. L’un des verrous technologiques pour 

fournir aux chirurgiens des informations complémentaires sur 

la composition des plaques en préopératoire est lié à la 

pénétration des ondes électromagnétiques (EM) dans les 

différentes couches de tissus successives précédant l’artère 

carotide [9]. De plus, le capteur doit permettre de différencier 

les types de plaques d’athérome (e.g., calcifiés ou lipidiques). 

Cet article présente les résultats d’un nouveau prototype de 

capteur MO à base de résonateur en anneaux fendus 

complémentaires (CSRR). Ce capteur a été développé dans la 

perspective d’améliorer, par rapport à l’état de l’art et la 

profondeur de pénétration des ondes EM à travers des 

structures multicouches semblables à celles qui seront 

traversées in-vivo pour atteindre la carotide. Des expériences 

ont été effectuées sur des échantillons de porc ex-vivo. Les 

propriétés diélectriques de la peau, de la graisse et du muscle 

d’origine porcine ont été mesurées. L’association des tissus 

pour former un multicouche a été ensuite étudiée et validée par 

simulation EM à l’aide des logiciels HFSS et CST.  

Après avoir rappelé la technique de caractérisation diélectrique 

utilisée, des modifications ont été apportées au capteur 

d’origine pour améliorer ses performances. Les résultats 

simulés de la pénétration des ondes EM dans des tissus 

monocouches puis multicouches sont ensuite comparés aux 
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mesures des tissus porcins. Une conclusion résume les 

performances du capteur MO et précise les perspectives de son 

utilisation pour la caractérisation in-vivo de plaques 

d’athérome. 

 

II. PRINCIPE ET CONCEPTION DU CAPTEUR MICRO-ONDES 

A. Technique de caractérisation 

La caractérisation diélectrique mise en œuvre dans nos 

expériences est effectuée par une technique résonnante. Elle 

consiste à modifier la réponse fréquentielle d’un résonateur 

micro-ondes lorsque celui-ci est chargé par un matériau 

diélectrique. Les propriétés diélectriques de l’échantillon sont 

ainsi déterminées à partir du déplacement fréquentiel de la 

résonance par rapport à la fréquence de résonance à vide, ce qui 

permet d’obtenir la permittivité relative (εrs) ;  en outre de 

l’élargissement du pic de résonance lié aux pertes de 

l’échantillon (tanẟs) [10]. 

La structure résonnante choisie est une structure planaire de 

type CSRR en raison de ses dimensions réduites (< λ/10) 

[11,12]. Elle est alimentée par une ligne microruban et se 

comporte comme un filtre coupe-bande. Les paramètres du 

résonateur sont déterminés à partir du coefficient de 

transmission (paramètre S21) mesuré en fonction de la 

fréquence de l’onde incidente. 

Les résultats préliminaires ex-vivo obtenus en utilisant une 

première version du capteur fonctionnant autour de 2,4 GHz 

ont montré que les plaques carotidiennes à risque (riches de 

nécrose et lipides) avaient une permittivité diélectrique plus 

élevée (entre 30 et 45) que les plaques fortement calcifiées 

(entre 7 et 12) [7,8]. Par conséquent, le contraste diélectrique 

élevé entre les plaques carotidiennes aux fréquences MO peut 

être exploité pour les identifier et les différencier. 

 

B. Améliorations du capteur  

Le capteur initial pris comme référence et précédemment 

utilisé dans nos expériences, consiste en une structure 

classique. Le CSRR comporte deux anneaux circulaires fendus 

gravés dans le plan de masse et une ligne d’alimentation micro-

ruban 50 Ω dans le plan supérieur du substrat. Il a été réalisé 

sur un substrat faible coût (FR4,  εr = 4,6 et 

tanẟ = 0,02 @ 1 MHz)  d’épaisseur h = 0,73 mm. Souhaitant 

améliorer ses performances tout en conservant les paramètres 

géométriques du CSRR (a = 4,54 mm, s = t = g = 0,5 mm), 

plusieurs solutions ont été envisagées. 

Tout d’abord, une amélioration du coefficient de qualité à vide 

peut être obtenue en utilisant un substrat à plus faibles pertes, 

mais présentant une permittivité diélectrique et une épaisseur 

de même ordre de grandeur que celle du FR4. Le substrat 

Rogers RO4003C™ (εr = 3,38 et tanẟ = 0,0027 @ 10 GHz, 

h = 0,81mm) a  été retenu. Ensuite, l’élargissement de la ligne 

micro-ruban au-dessus de la zone de couplage avec le 

résonateur, permet d’améliorer le couplage entre le résonateur 

et la ligne d’accès (figure 1.a). Cette discontinuité de ligne à 

faible impédance contribue à une meilleure localisation de 

l’énergie dans le substrat et le résonateur, et permet de réduire 

l’énergie rayonnée en champ proche dans l’air au-dessus de 

cette ligne élargie. L’ajout d’un troisième anneau à l’intérieur 

des deux autres permet enfin d’augmenter la capacité CR du 

résonateur (et donc de diminuer sa fréquence de résonance). La 

fréquence de résonance f0 du CSRR est en effet donnée par la 

relation [8] : 

f0 
 

2  LR CR CC 
 

avec LR et CR qui sont respectivement l’inductance et la 

capacité du résonateur, et CC la capacité de couplage 

Par ailleurs, pour améliorer le rayonnement vers l’échantillon 

disposé sous le CSRR, quatre trous identiques ont été gravés 

symétriquement au centre de l’anneau supplémentaire 

(figure 1.b). Toutes ces modifications apportées à la géométrie 

du résonateur contribuent à diminuer  la fréquence de 

résonance du CSRR (sans changer ses dimensions), favorisant 

ainsi une plus grande profondeur de pénétration des champs. 

Une photographie de la nouvelle version du capteur réalisée est 

donnée à la figure 2. Une simulation sous HFSS de  la réponse 

en transmission |S21| de cette nouvelle structure entre 1 et 

3 GHz présente une fréquence de résonance de 1,97 GHz avec 

un coefficient de qualité de 98,5 (figure 3). Pour la 

caractérisation de tissus excisés, une lame de verre protège le 

résonateur de l’humidité des échantillons [7-8]. Celle-ci a été 

prise en compte dans les simulations. 

 
(a) 

 
(b) 

Figure 1. Schéma de la nouvelle topologie 

(a) Ligne d’alimentation élargie  (b) Plan de masse : anneaux fendus 

 

Figure 2. Photographie du nouveau capteur MO 

 

 
 

Figure 3. Résultat de simulation du module du coefficient de transmission S21 
en fonction de la fréquence pour le nouveau dispositif à vide 
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C. Simulation du champ électrique rayonné du CSRR à vide 

La figure 4 représente une simulation sous CST de la 

distribution du champ électrique du résonateur non chargé dans 

le plan (y0z) perpendiculaire au CSRR, à la fréquence de 

1,97 GHz. La ligne élargie agit comme un réflecteur pour le 

champ rayonné dans l'air au-dessus de la ligne. Le champ 

électrique est donc plus uniforme et concentré dans le substrat 

diélectrique. Par conséquent, le champ électrique rayonné vers 

l’échantillon qui sera positionné au-dessus du résonateur est 

plus important que dans nos prototypes précédents [8]. Par 

exemple, à une distance de 2 mm du centre du CSRR, 

l'intensité du champ électrique est supérieure de 5 dB à celle 

obtenue avec le capteur initial. 

 

Figure 4. Simulation CST du champ électrique du résonateur à vide dans le 

plan (y0z) 

III. RESULTATS EXPERIMENTAUX 

A. Protocole expérimental 

Lors de mesures in-vivo, le capteur devrait être positionné sur 

le cou, au niveau de la bifurcation carotidienne. Les ondes EM 

émises traversent alors une structure multicouche de tissus 

biologiques composée d'une couche de peau, de graisse et de 

muscle. Afin de reproduire ces différentes couches, l'étude a été 

réalisée sur des échantillons de tissus prélevés, dans le cadre 

d'un projet expérimental [13], sur un porc adulte dont les 

propriétés diélectriques des tissus sont proches de celles des 

tissus humains correspondants. Les prélèvements de peau, 

graisse et muscle ont été réalisés au niveau dorsal par un 

chirurgien. L'échantillon de peau comprend les couches de 

l'épiderme et du derme. Le tissu adipeux sous-cutané est la 

couche la plus interne de la peau. Il est appelé graisse dans ce 

contexte, par souci de simplification. Les échantillons, prélevés 

sur l'animal, ont été conservés dans un récipient hermétique 

pour éviter leur dessèchement. Ils ont été transférés au 

laboratoire et mesurés trois heures après le prélèvement. La 

température de la pièce climatisée était de 23°C pendant la 

durée de l'étude et la température des échantillons a été 

mesurée à l'aide d'un thermomètre infrarouge avant et après 

l'acquisition des données. Ces échantillons ont été mesurés 

lorsqu'une température surfacique de 20°C était atteinte. 

La mesure des paramètres S du CSRR chargé par les 

échantillons de porc a été effectuée à l'aide d'un analyseur de 

réseau vectoriel ZNB20 de Rohde & Schwarz, préalablement 

étalonné. Une monture de test en Plexiglas permet de maintenir 

le résonateur  avec une lame nécessaire pour le préserver de 

l’humidité inhérente aux tissus biologiques (figure 5).  

 
Figure 5. Monture de test pour les mesures ex-vivo 

B. Mesures de monocouches et de multicouches 

Dans un premier temps, des échantillons monocouches de 

peau, de graisse et de muscle de porc ont été, dans un premier 

temps, caractérisés individuellement (figure 6). Les paramètres 

diélectriques de ces tissus extraits après optimisation sont 

résumés dans le tableau I.  

Plusieurs structures multicouches ont été ensuite réalisées en 

superposant les trois couches précédemment caractérisées 

(peau + graisse + muscle). Sur les figures 6 et 7, on observe un 

décalage de la fréquence de résonance de 40 MHz entre la 

mesure de la peau seule montrant une pénétration suffisante des 

ondes EM. En comparant les fréquences de résonance mesurée 

et simulée du résonateur chargé par le multicouche, on obtient 

un écart inférieur à 30 MHz (figure 7). Cette différence est 

probablement liée à l’incertitude des mesure des épaisseurs des 

couches (0.5 mm à 1 mm près), au positionnement des tissus 

sur le capteur et aux valeurs extraites des permittivités 

diélectriques des différentes couches. 

 
Figure 6. Mesure et simulation des tissus monocouches 

 
Figure 7. Mesure et simulation du multicouche (peau + graisse + muscle) 

Peau, f0=1.40GHz, |S21|=-11dB

Graisse, f0=1.58GHz, |S21|=-11.8dB

Muscle, f0=1.30GHz, |S21|=-8.5dB

A vide, f0=1.97GHz, |S21|=-30.9dB

Mesuré, f0=1.36GHz, |S21|=-9.4dB

Simulé, f0=1.38GHz, |S21|=-9dB
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TABLEAU I.  PROPRIETES DIELECTRIQUES DU MULTICOUCHE COMPARE AUX 

MONOCOUCHES LE CONSTITUANT 

Tissu 
Epaisseur 

(mm) 
           

   

(GHz) 

Peau 5,3 22,5 0,18 1,4 

Graisse 5,8 10,8 0,21 1,58 

Muscle 6,1 36 0,23 1,3 

Multicouche 17,2 26 0,18 1,35 

 

C. Sensibilité en fréquence selon l’épaisseur des couches 

Des simulations EM ont permis d’évaluer la sensibilité du 

capteur pour détecter la présence des couches étudiées 

expérimentalement. Deux structures multicouches (bicouche et 

tricouche) ont été simulées ; les épaisseurs et les paramètres 

diélectriques des différentes couches utilisées correspondent 

aux valeurs mesurées (tableau I). Chaque structure comprend 

une première couche de peau d’épaisseur fixée à 5,3 mm. La 

première structure (bicouche) comporte en plus une couche de 

graisse variant entre 1 et 6 mm. La deuxième structure 

(tricouche) est constituée de la couche précédente de peau, 

d’une couche de graisse d’épaisseur fixe de 5,8 mm et d’une 

couche supplémentaire de muscle d’épaisseur variant entre   et 

6 mm. 

La figure 8 représente la simulation du décalage fréquentiel 

induit par la couche supplémentaire de graisse pour 

l’échantillon bicouche (en prenant comme référence la peau) et 

par la couche de muscle pour le tricouche (en prenant comme 

référence la peau et la graisse d’épaisseur 5,8 mm). Ces 

résultats montrent que la couche externe a une influence sur le 

décalage fréquentiel, et donc sur la sensibilité du capteur vis-à-

vis de celle-ci. L’influence de la graisse sur le décalage en 

fréquence est supérieure à 10 MHz, donc détectable en mesure 

dans les conditions actuelles. En revanche, comme les 

variations liées au muscle donnent des décalages de l’ordre de 

1 à 5 MHz, on atteint la limite de détection (précision actuelle 

de la mesure de l’ordre de 10 MHz). 

 
Figure 8. Décalage fréquentiel simulé en fonction de l’épaisseur de la couche 

externe (graisse pour le bicouche et muscle pour le tricouche) 

IV. CONCLUSION ET PERSPECTIVES 

Dans le cadre de nos études sur la caractérisation des plaques 

athéromateuses, le développement de capteurs sensibles pour 

distinguer leurs propriétés diélectriques in-vivo est 

indispensable. Un capteur, basé sur un résonateur planaire de 

type CSRR a été adapté pour obtenir un rayonnement amélioré 

du champ électrique dans les tissus biologiques traversés aussi 

bien en monocouches que multicouches.  Ces améliorations ont 

permis d’obtenir une meilleure profondeur de pénétration dans 

ces tissus. Les simulations EM montrent que les déplacements 

de la fréquence de résonance correspondent aux limites de 

sensibilité du capteur, encore insuffisante pour les mesures in-

vivo. En effet, le déplacement de fréquence mesurable dans nos 

conditions expérimentales actuelles est d’environ 0,5 % de la 

fréquence de résonance à vide. 
En perspective, d’autres voies d’amélioration sont en cours 

d’étude, notamment l’optimisation des dimensions de ces 

résonateurs. Cela permettrait de modifier et d’ajuster leur 

résonance afin d’améliorer leur sensibilité en fréquence, et par 

ailleurs d’augmenter le coefficient de qualité du résonateur à 

vide pour obtenir des valeurs de champ plus importantes. De 

même, la surface du capteur peut être optimisée. 
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