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Introduction générale

L'eau est le composant essentiel a toute formeigellvconstitue entre 50 et 85% de notre
corps selon les organes et les ages. C'est unecu@lénique par ses propriétés physicochimique et
thermodynamique. Elle est aussi intéressante ddimt pe vue magnétique. En effet, les protons de la
molécule ont un spin nucléaire non nul orientald@sdun champ magnétique. Il en résulte une
aimantation macroscopique mesurable par les tegbgide Résonance Magnétique Nucléaire (RMN).
Du fait de I'abondance des protons dans le corpraiy I'lmagerie par Résonance Magnétique
(IRM) a pu étre développée depuis 1973. Des tedesiguissantes de codage spatial et de traitement
du signal ont ainsi été mises en ceuvre afin d’'elseles organes et leurs pathologies depuis
I'extérieur.

Le premier chapitre de cette thése rappelle lexipes fondamentaux de cette technologie et
introduit les techniques nouvelles permettant dantifier les déplacements et la température des
tissus par IRM, outils mis en ceuvre dans le cadrecette thése. Récemment introduites, les
techniques ultrasonores et IRM pour la mesure stigitgé des organes (élastographie) sont aussi
présentées dans ce premier chapitre.

D’un point de vue mécanique, I'eau est un liquids wisqueux a température et pression
usuelles ce qui fait d’elle un matériau de modw@ecigaillement nul. L’eau ne peut étre cisailléae
contrainte finie engendre un déplacement infini. @nhqu’elle flue. Dans notre corps, I'eau est
intimement mélangée a différentes molécules, maolkérnles et assemblages supramoléculaires
complexes et enchevétrés. Citons par exemplechdlie nucléaire les brins d’ADN enroulés sur les
protéines histones, a I'échelle cellulaires leanfients d’actines, les microtubules ou encore les
organites divers et variés (mitochondries, appaeiGolgi, liposomes,...). Aux échelles supérieures,
on retrouve les membranes phospholipidiques, fagbinterstitielle, les parois des capillairesspai
réseau vasculaire et le squelette cartilaginewsstux. Pris isolément, chacune de ces structdes a
étudiée d’'un point de vue mécanique et les donnéasrent qu’elles sont tres dures (gamme du
MPa). Sur 8 ordres de grandeurs de tailles caisiitgres (10 & 10" m), I'eau baigne ces structures,
créant ainsi un matériau composite aux propriétédcamiques multi-échelles complexes,
intermédiaires entre solide et liquide. Les modde<isaillement usuellement trouvés dans lesgissu
mous sont de I'ordre de quelques kPa. Dans le dechapitre de cette these, deux applications
illustrent sur le petit animal I'importance des nmnes de propriétés mécaniques pour la détectit et
suivi de pathologies. Il s’agit d’une part de léadbse et de la fibrose du foie chez le rat ettdégpart
des atteintes démyélinisantes de la substancehndatans le cerveau de la souris (Alzheimer, saéros
en plaque).

L'étude du comportement des matériaux viscoélastigorsqu’ils sont sollicités par une
contrainte dynamique releve du champ de la rhéel¢du grecreo, couler etlogos étude). Cette
étude appliguée aux tissus mous peut servir a nuemprendre I'origine biologique de leurs réponses
mécaniques et donc leurs liens directs avec laofmgie. Elle permet aussi d’exhiber de nouveaux
parametres physiques, pertinents pour les médekins le cadre du diagnostique de nombreuses
pathologies. Le troisieme chapitre du présent n@itusst consacré a I'étude fondamentale du lien
entre les comportements mécaniques des tissusehtaig structure topologique tridimensionnelle au
niveau microscopique, grace aux techniques d’é@aspiie non invasive développées au laboratoire.

Au-dela de cet usage diagnostique, I'imagerie dggagements en IRM peut étre mise a profit
pour localiser la contrainte générée par les wtaslorsqu’ils sont focalisés dans un tissu. Ce
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phénomeéne dit de « radiation ultrasonore » intatvii|ar exemple lorsqu’un systeme d’hyperthermie
par ultrasons focalisés de haute intensité (HIFUr pdigh Intensity Focused Ultrasound en anglais)
est utilisé pendant un temps court. De nouvellgsagies en IRM permettent alors d'imager la tache
focale et méme de quantifier la pression acoustguiyer sans effet destructeur pour les tissoist P

la thérapie transcranienne par ultrasons, cettesalleuméthode peut étre mise a profit dans la
perspective d’'une correction non invasive et adapetades distorsions du front d’'onde acoustique
induites au passage du crane. Le quatrieme chahitreanuscrit est consacré a la démonstration
théorique et expérimentale de l'utilisation de Bigerie de la force de radiation par IRM pour la

correction non invasive d'aberrations de phase.

Cette imagerie de la pression de radiation acaustapvre aussi la voie a des applications
importantes pour le guidage de la thérapie paasdins focalisés : vérification du positionnemeniade
tache focale, quantification de la puissance aapuest meilleure planification du
traitement,...Associée a I'imagerie de tempéragtiiee|'élastographie par IRM, elle permet un cdetrd
complet du traitement HIFU, a toutes les étapei dé valider la pertinence d’un tel protocole glbb
de planification, suivi et contréle de la théraplgasonore transcranienne des lésions cérébuates,
systéme de thérapie HIFU du cerveau du rat soukageilRM et a travers le crane a été congu. Dans
son cinquieme et dernier chapitre, cette theseeptés les développements réalisegitro etin vivo
a l'aide de cet outil d’investigation unique daasérveau du rat, avec et sans tumeurs implantées.
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Imagerie médicale et société

Apres une breve introduction sur I'imagerie médicak premier chapitre présente les outils et
les méthodologies utilisées dans le cadre de eeitrde these. Dans un premier temps, il rappelle
quelgues notions fondamentales d’imagerie par gsmn magnétique nécessaires a une bonne
compréhension du mémoire. Dans un second tempdsente les séquences spécifiquement utilisées
dans mon travail de thése. Puis, il introduit lessores d’élasticité des tissus mous et les diffésen
techniques pour les réaliser. Enfin, pour les cadiquliers de I'élastographie par IRM et du
« Supersonic Shear Imaging », il discute des pmdaces et des limites des problemes inverses
utilisés pour le calcul des propriétés mécaniques.

1.1. Imagerie médicale et société

1.1.1 Progrés technologiques et espérance de vie

Le monde va en se complexifiafus de science, plus de techniques, plus d’infocmaplus
d’'idées..Depuis I'apparition de 'homme sur Terre, la quente savoir n'a cessé de croitre et cette
croissance, mesurable par des indicateurs commentbre d'écrits publiés, s’accélere constamment.
Parallelement, chaqgue homme a de plus en plus gensca sa disposition pour accéder a cette
information, pour étudier et comprendre le mondesdaquel nous vivons. Cela a permis a un nombre
de plus en plus important de personnes d’accédemaveau d’éducation minimum. Néanmoins, alors
gue guelques savants de l'antiquité pouvaient enservanter de connaitre la totalité des savoirs
disponibles a leur époque, les ambitions des @ttlels d’aujourd’hui ont été revues a la baisggaD
au siécle des lumieres, les rédacteurs de I'Enpgdi@ devaient répartir entre eux les différents
thémes de la connaissance et méme consulter degergtérieurs pour transcrice qui se voulait
étre I'ouvrage exhaustif du savoir du moment. s, ltout apprendre et tout comprendre n’est plus
possible dans le temps d’'une vie.

Pourtant, pour espérer avoir une influence sur ¢mda qui I'entoure a I'dge adulte, par
exemple participer au progres technique, 'hommi d@bord en saisir le fonctionnement. Cela
nécessite I'acquisition d’'une certaine étendueatmaissances lors de sa période d’éducation. Méme
si I'objectif de la formation professionnelle s’estjourd’hui restreint aux compétences d’'un domaine
de spécialité donné, la durée nécessaire a l'dtiqnisle cette expertise tend a s’allonger (si &sit
qgue l'apprentissage ne s’arréte un jour...), du dait’’évolution tres rapide de chaque domaine. Ce
phénomeéne n’est certainement pas étranger audaiteg étudiants soient de moins en moins attirés
par les domaines techniques de pointe. En effelgvlent lourd et décourageant pour le plus grand
nombre de devoir assimiler les acquis de PythagdEenstein avant d’espérer comprendre les objets
qui nous entourent puis concevoir leurs successeurs

Pour que le cycle du progres perdure dans ce dentéxva de soi que la durée de vie
moyenne doit s'allonger. Il faut que les gens alertemps de se former pour avoir une emprise sur
I'évolution de cette société complexe. Il va awdsisoi que les personnes en charge de I'éducation
doivent faire preuve d’'une vue d’ensemble (pluditibnarité) importante pour comprendre le monde
et étre capable d’'expliquer au plus grand nombrells pointue des technologies, avec le plus
commun des langages, tout en replagant chaqueégexhnique dans son contexte sociétal.

Depuis un siécle, I'hygiene et la santé, au sergelaont permis de satisfaire, au moins
partiellement, & ces exigences de I'équation dwisaet de lI'augmentation de la durée de vie.

15



Chapitre 1

L'espérance de vie a la naissance en France estminssée de 47 ans en 1900 a 80 ans en 2000
(source INSEE). En outre, cette vie plus longugesmhise dans des conditions acceptables pour tous.
Comme nous Yy reviendrons, cela ne s’est pas fag Sapparition et I'essor rapide de techniques
d’'imagerie médicale capable de voir toujours plasjours mieux, la encore au prix d’'une complexité
croissante. C'est le défi qu'il faudra continuerrdkever aussi longtemps que possible.

L'augmentation de la part de vie disponible pow études assure la pérennité du progres
technique, et participe a la lutte contre la suresglisation des individus. Au-dela du bénéfice
individuel pour chacun, les technologies de laé&ant donc aussi un réle sociétal plus indirect.

L’augmentation de la durée de vie a apporté unatisal partielle aux contraintes imposées
par le progrés technique trés (trop ?) rapide de dernieres décennies en vue du maintien de
l'intégration de I'homme dans sa propre société. déparation des taches, bien que peut-étre
nécessaire et sans doute productive, fait de chhquoene un spécialiste d'un secteur technique
particulier. Cette spécialisation des individusitesae « fordisme sociétal », apporte aussi deegrav
problemes a résoudre : une distanciation du gramdicpvis-a-vis des domaines techniques et de la
science en particulier, une séparation accrue degraifférents groupes socio-économiques, une
incompréhension grandissante entre les individtisure raréfaction des personnes généralistes
capables, par leur vision d’ensemble, de réglerpleblémes dans leurs globalités. Au prix d’'un
travail décuplé, ces derniers se retrouvent vitepenition dominante et donc potentiellement
dangereuse pour la majorité. L’équation de l'augemdon du savoir n'est donc pas exacte,
augmentation de la durée de vie ou pas. Pour isfaed, il faudra peut-étre un jour prendre la
difficile décision de ralentir la marche du progrisde I'évolution des savoirs...a moins que le
systeme ne finisse par se réguler tout seul...

L’imagerie médicale occupe une place de choix dette équation complexe...Elle intervient
a tous les stades de la prise en charge d'une lpgibo le dépistage, le diagnostic et le suivi du
traitement. Elle permet aux médecins de voir cedtpit jusque la invisible.

1.1.2Voir pour croire, voir pour comprendre

Un des fondements de la démarche scientifique medaous vient directement de Saint
Thomas. Pour croire en I'existence d’'un phénoménerola présence d’'une maladie, il faut pouvoir la
voir, c'est-a-dire la détecter par I'entremise de sens ou des instruments que notre intelligeaas n
a permis de concevoir. Le médecin, comme le pateedbnc un besoin d'imagerie pour acquérir des
certitudes. Néanmoins, le role de I'imagerie mddia@a plus loin puisqu’elle permet non seulement
de croire en la pathologie mais aussi de la congpegrde I'étudier. Il N’y a pas de compréhension
possible sans des instruments d’observation adaméméedecine moderne est née des observations
anatomiques et physiologiques effectuées lors stediions d’animaux et de cadavres. Aujourd’hui,
la visualisation du corps en fonctionnement estluenpossible de facon non invasive, avec des
parametres et des objets mesurés de plus en piusssants. La technique a changé mais la démarche
reste la méme. Depuis deux siécles, elle a mowoméefficacité pour augmenter les connaissances
médicales et améliorer la santé humaine. Les aearar@imagerie d’'aujourd’hui permettront peut étre
de continuer sur cette voie.
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1.1.3.Un role de plus en plus central pour I'imagerie

Le role du radiologue a profondément évolué deplians avec un recours plus systématique
a l'imagerie médicale en complément et méme parfaisdétriment des examens cliniques et
anatomopathologiques. Depuis l'apparition de laiog@phie sur les champs de bataille de la
premiére guerre mondiale, nombreuses furent ledutons auxquelles la profession a du s’adapter.
Citons par exemple I'emploi généralisé de I'échpbia obstétrique dans les années 1970, le
dépistage systématique du cancer du sein par marapifog a la fin des années 1980 ou encore
'importance du scanner X puis de I'IRM dans legtiastic de I'accident vasculaire cérébral depuis
1990. L'IRM est loin d’étre étranger a cette évimntgénérale. Son explosion récente a souvent
surpris les radiologues eux-mémes, obligeant nontllergre eux a se former a cette technique dont ils
n'avaient appris que les bases théoriques penelarg tudes.

Une étude américaine récente [Bhargaearal. 2009 montrait que le nombre d’examens
annuels réalisés par un radiologue ne cesse deecr@iec une moyenne de 14 900 procédures par an
en 2006-2007 soit une augmentation de 7% depuid @08e 34% depuis 1991. En outre, pour chaque
examen, I'évolution des instruments génere bienesaiun nombre d’'images de plus en plus grand. |l
est donc nécessaire de développer des outils atis@mdacilitant la navigation dans ce flot de
données et mettant en exergue les images clefseamen. D’autre part, la recherche en imagerie
doit s’appliquer a fournir de nouvelles images destcontrastes sont plus directement sensibles aux
changements physiologiques liés a la pathologigs Bénsibles et surtout plus spécifiques vis-a-vis
des pathologies, les nouvelles images médicalegnibpermettre d’accélérer le diagnostique. Obtenir
et interpréter plus d’'informations et des inforraat plus pertinentes, tel est le défi de la radielo
moderne.

Des images mieux triées, des images plus inforestiCes deux conditions sont importantes
pour pérenniser le développement des instrumentmgénieur doit les garder a [I'esprit.
L'accessibilité et le cout des appareillages sanixdautres facteurs cruciaux. De ce point de vue,
I'IRM part avec un handicap certain. Pour qu’'unacpl lui soit faite dans les recommandations de
prise en charge des patients, il doit donc se careresur le développement de mesures inaccessibles

par d’autres modalités, et apportant une réells pélue au médecin dans sa prise de décision.

Par ailleurs, les approches multi-modalités sofouad’hui extrémement prometteuses, en
permettant par exemple la superposition d’'inforoveide natures différentes comme dans le cas du
TEP-scanner X ou l'information fonctionnelle métatpoe est recalée sur la carte de densité osseuse
c'est-a-dire sur I'anatomie. En raison de la géalié ses images, I'lRM a sans doute beaucoup a
gagner de telles approches. On voit depuis peuaieales premiéres machines TEP-IRM. Pour aller
plus loin que la simple fusion d'images indépendantassociation de plusieurs modalités peut aussi
étre envisagée de facon a tirer le meilleur de whaad’elle en utilisant 'une pour imager des
phénomenes induits par l'autre. Cela va au-deléad@mple superposition de deux informations et
correspond au domaine de l'imagerie « multi-ond€s».peut citer 'exemple de I'imagerie acousto-
optique ou un faisceau ultrasonore focalisé enigaaht des déplacements sinusoidaux dans une zone
localisée introduit une modulation temporelle suspeckle optique et « tague » en quelque sorte les
photons diffusés étant passés dans la zone fooalaisteau ultrasonore. Sur le méme principe, les
deux derniers chapitres de ce manuscrit utilisentdractére intrinsequement volumique de I''RM
pour imager des déplacements induits par ultraséms) les ultrasons eux méme ne pourraient pas les
détecter (ie derriere un aberrateur). La encorlRM' a donc certainement un potentiel de
développement.
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1.2. Généralités utiles sur I'lmagerie par Résonance
Magnétique nucléaire

1.2.1.Un peu d’histoire

L’imagerie par Résonance Magnétique repose suédawderte du phénomene de Résonance
Magnétigue Nucléaire par Isidor Rabi en 1937. Migquation par Edward Purcell et Felix Bloch en
1946, il est aujourd’hui trés utilisé en chimie pdau caractérisation des molécules. La possibiéé
faire des images est a mettre au crédit de Pauktlaur et de Peter Mansfield en 1973. En 1975, le
chimiste Richard Ernst introduit les techniques erads de codage de I'espace dans le domaine de
Fourier. Au début des années 80, Edelstein démaie la technique est applicable pour 'imagerie
du corps humain. Les améliorations du matériel, sfrguences d’'acquisition et des techniques de
traitement du signal se succédent ensuite rapideetgrermettent I'obtention de plus en plus rapide
d'images de mieux en mieux résolues. Initialemeddiél a I'imagerie anatomique sur la base des
contrastes naturels des tissus enTE et densité de protons, I''lRM évolue dans les asrgfeavec
I'apparition de nouveaux contrastes. Citons pamgte I'introduction de l'imagerie de la diffusion
des molécules d’eau en 1991, celle de I'IRM fonrotiel basé sur I'aimantation de I’'hémoglobine en
1992, de la spectroscoprevivo,...

Aujourd’hui, cette modalité d’'imagerie est devenmeontournable dans de nombreuses
applications clinigues [Runge 2002, Grengtral. 2005]. La variété des contrastes accessibles, la
bonne résolution des images, le caractére nonaiohist tomographique (orientation quelconque du
plan d'imagerie) sont les principales raisons dewzes.

De nombreux ouvrages ont été écrits pour introdigisebases de la formation d'images en
IRM ainsi que I'obtention des principaux contrast€gons par exemple le tres bon « MRI : From
Picture to Proton » par McRobba¢ al. [McRobbieet al.]. Pour une lecture rapide, le novice pourra
plutbt se référer au chapitre 3 du manuscrit dedfde Benjamin Robert [Robert 2009]. Le présent
paragraphe a pour unique objet d’introduire lesiséges utilisées dans la suite de ce manuscrit. Pou
bien les comprendre, quelgues notions de basenéanmoins requises pour bien comprendre la suite.

1.2.2.Quelques rappels d'IRM

Tout d'abord, rappelons que le signal enregistré IBM du proton est un signal
électromagnétique radiofréquence induit dans lesnaes par la précession des moments magnétiques
de spins nucléaires des protons. Au sein d'un vaeedille finie, les nombreux moments magnétiques
élémentaires soumis a un champ magnétiggeddnent une somme vectorielle non nulle appelée
aimantation macroscopique. La précession interdiansgue les aimantations ne sont plus alignées
avec le champ magnétique principal et elle a liauné vitesse angulaire précise, la pulsation (ou
fréquence) de Larmor :

w = yB, (1.2)
ouy est le rapport gyromagnétique du proton.

Le principe général de la résonance magnétique istensa utiliser des impulsions
radiofréquences centrées sur cette fréquence deolgrour sortir les moments magnétiques de leur
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situation d’équilibre dans laquelle ils sont alignéur le champ magnétique principal ; puis a
enregistrer le retour a cet équilibre. Deux phénmaégquantiques différents expliquent le retour a
I'équilibre des aimantations :

» la relaxation spin-spin, responsable de la digparile la composante de I'aimantation
perpendiculaire au champ principal, ou aimantatiansverse . Elle se fait avec
une constante de tempgde I'ordre de quelques ms a quelques dizainessde m

M, (t) = Mye T= (1.2)

» la relaxation spin-réseau, responsable de la regpode I'aimantation colinéaire au
champ magnétique principal,IVElle se fait avec une constante de tempdell’'ordre

de quelques centaines de ms a quelques secondes.
M_(t) =M_(0)(1—e T) (1.3)

A titre d’exemple, le tableau 1.1 donne les valalesl; et T, que I'on peut trouver dans la

littérature pour le cerveau humain a différentsnghs magnétiques.

Champ 1.5T 3T 4T 7T
magnétique
Substancd T, | 1197 +134m&! | 1607 + 112 mé§! 1723 + 93 m¢§! 1939 + 149 m§!
Grise 118869 mS’ | 400, 100m@ | 1724 +51m | 2132103 m@
1304 + 200 m§! 1331 + 13 md¥
T, | 93.3+7.5m§ 110 + 2 md? 63 .4 + 6.2 m§) -
T* 84 + 0.8 ms® 66.0 + 1.4 m&) - 33.2 +1.3 m¥!
Substancd T, 646 + 32 md" 838 + 50 md" 1010 + 19 m¢§? 1126 + 97 m$!
Blanche 656 +16m&? | 840+som& | 1458+38m& | 1220+36 m@
660 + 51 md’ 832 + 10 md’!
T, | 76.3+6.2mé" 79.6 + 0.6 m§! 45.7 +10.8 m§’ -
T, | 66.2+1.9md? 53.2+1.2m& - 26.8+ 1.2 m&
Liquide | T, | 4070+ 65 m§& - 4550 + 800 m¥ 4425 + 137 m&
St 147285 m
LD - - 704 + 245 m§) -
T,* - - 607 + 109 m$”! -

Tableau 1.1. Mesures de, T, et T,* dans le cerveau humain en fonction du champ magre& Données de la
littérature : [1] Wright et al., 2008 ; [2] Rooney al., 2007 ; [3] Vymazal et al., 1999 ; [4] Wapse et al.,
1999 ; [5] Jezzard et al., 1996 ; [6] Peters et28l07.

Selon les séquences, il est possible de rendigrialdRM sensible au (] au T, au nombre
de proton par unité de volume (densité de protemsh une combinaison de ces trois constantes
tissulaires. Pour ce faire, deux temps principaark gjustables pour toute séquence IRM (voir figure

1.1):

* le temps d’écho (TE) qui correspond a la duréera@pda mise hors équilibre — ou
bascule — des aimantations et I'enregistrementghak;
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* et le temps de répétition (TR) qui correspond alace séparant deux bascules
successives de la méme aimantation.

1 T T T 1

—Tissu1 —Tissu1
09 —Tissu2 0 —Tissu2
—Tissu3 —Tissu3
0.8 4 0.8 E—
07 07
0.3
0.2
0.1
.

— . L . .
] 04 .2 03 04 05 0.6 0.7 0.8 0.9 1 0 01 03 04 05 06 07 08 0.8
Time (ua) Time (ua.)

TE TE TR TR
Figure 1.1 Evolutions temporelles des aimantativassverses (& gauche) et longitudinales (a dreipegs

bascule & 90° par rapport au champ principal. Ttigsus avec différentes constantes sont considésss
valeurs TE/TR en rouge permettent d’obtenir uni@sté en 7T, les valeurs en noir un contraste en T

La figure 1.1 illustre en rouge I'obtention d'unengération en T(TE<<T, et TR~T,). L’écho
est enregistré peu de temps aprés la bascule des d¢p facon a ne pas laisser la relaxation
transversale agir. Par contre, le temps d’attentes @leux bascules successives (TR) est choisi pour
étre tres discriminant vis-a-vis des vitesses dgousse de la composante longitudinale de
'aimantation pour les tissus en présence. La vatleul’aimantation transverse juste apres bascule
devient directement dépendante dul@s tissus. C’est justement ce signal que I'at@mnegistre.

A l'inverse, I'obtention d’'un contraste, TTE~T, et TR>>T;) nécessite une forte dépendance
du signal enregistré dans I'antenne par rapp@atdtésse de décroissance de I'aimantation tragsver
L’'aimantation longitudinale basculée pour chagasuiau début de chaque temps de répétition ne doit
par contre pas dépendre des constaniedeTces tissus. Cette condition est assurée emdatiela
repousse compléte des aimantations longitudinadeuws les tissus avant chaque nouvelle bascule.

D’une maniére générale, une séquence IRM est muéEs par un schéma composé de quatre
lignes horizontales représentant les évolutionspteriles des ondes radiofréquences émises ou
regues, ainsi que des trois axes de gradientsadepshmagnétiques. Ces gradients sont employés pour
localiser la provenance du signal dans I'espacgle(sélection de tranche, codage de phase et codage
de fréquence) et aussi, le cas échéant, pour endedénformation dans la phase. lls permettent de
moduler spatialement le champ magnétique total tessrois directions. Par usage, ces directions
sont dénommeées Slice (en référence a la direcdaebbction de tranche), Phase (en référence e I'ax
de codage de phase) et Read ou Frequency ou évieaseirement (en référence a I'axe de lecture ou
axe d’encodage de fréquence). Généralement, lgeadimes de séquences représentent la durée d’'un
temps de répétition (TR) qui correspond a l'acquisi d’'une ligne de l'image dans un mode
d’'imagerie 2D.

A I'heure actuelle, l'acquisition des données segar des techniques de codage de I'espace
impliqguant de travailler dans I'espace des frégasngpatiales (domaine de Fourier). Il s’agit des
techniques dites de codage de phase et de coddgégdence que nous ne détaillerons pas ici. Par
conséquent, la formation d’'une image (dans le doenapatial usuel) requiére le calcul d’'une
transformée de Fourier 2D a partir des donnéesebrabmplexes. Cette transformée fournit un
nombre complexe ayant une magnitude et une phasgrdnde majorité des applications actuelles
utilisent uniguement I'information de magnitude.rn3de cas de ces séquences classiques, la phase est
spatialement homogéne et donc non informative.ilnegies auxquelles nous sommes habitués sont
des cartes de la magnitude du signal IRM aprésfoenation de Fourier.
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Les séquences IRM mettant a profit la phase du kigneésonance magnétique

Les trois séquences particulieres utilisées damsHapitres suivants sont regroupés en deux
catégories : des séquences sensibles aux déplasesheme séquence sensible a la température. Elles
reposent sur les deux séquences classiques dgéimmadRM, respectivement I'écho de spin et I'écho
de gradient. Dans les deux cas, I'information ufdéplacement, température) est encodée dans la
phase du signal IRM. En ce sens, elles se distmglenc des séquences habituelles.

Figure 1.2 Systéme IRM 7 Teslas disponible a 'EBp@ir I'imagerie du petit animal (Bruker Pharmasca
Allemagne), équipé de gradients de 300mT/m.

1.3. Les séquences IRM mettant a profit la phase du
signal de résonance magnétique

1.3.1.Séquences IRM d’'imagerie des déplacements

1.3.1.1. Séquence spin-écho et encodage des déplacements

La premiére utilisation de I'IRM pour imager la pemation d’'une onde mécanique remonte a
1996 [Mutupillaiet al.1996].

Les séquences d’'imagerie et de quantification dptadements utilisées dans mon travail sont
dérivées de la séquence standard d’écho de spanitr®s familles de séquences peuvent servir pour
encoder du mouvement. On peut citer la séquenaghal’de spin avec acquisition « Echo Planar
Imaging » qui présente l'avantage d’étre plus rapithis difficile & mettre en ceuvre a haut champ
magnétique en raison des inhomogénéités spatialeshdmp principal ; la séquence d’écho de
gradient qui est moins sensible aux déplacemengdustsensibles aux inhomogénéités de champs
mais autorise des TE plus courts bien utiles daes drganes aux ,Tcourts, la séquence
DENSE,...Chacune de ces séquences présente desgmgmatales inconvénients et est adapté a une
application plutét gqu'une autre. Le lecteur int&ééepourra se référer a [Robeitt al. 2009] et au
manuscrit de these de B. Robert ou il trouveramotant une comparaison théorique des sensibilités
aux déplacements des principales séquences [R297.

Ici, une séquence classique spin-écho multi-tramsteutilisée. Elle constitue une séquence
simple, facile a modifier pour la sensibilisatiomxanouvements et adaptée a I'imagerie a 7 Teslas.
Elle consiste en une bascule de 90° sélective idemgations d’'une tranche de tissu. Une fois qae le
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aimantations sont dans le plan transverse (XY)gnadient dit de codage de phase est utilisé pour
induire une dépendance spatiale de la phase demaitions dans I'une des directions du plan.
L’étape suivante consiste a basculer les spinsd@é dans le plan XY au temps TE/2. Le signal de
précession est enregistré au temps TE. Cette é@fmsculement des spins de 180° dans le plan
transverse permet de s’affranchir des effets diimbgénéités locales du champ magnétique principal.
Sans entrer dans les détails, une inhomogénéithaimp crée des vitesses de précessions différentes
pour les spins magnétiques au sein d’'un voxel.nllrésulte une décroissance de I'aimantation
macroscopique transverse plus rapide que la déaraie due a la relaxation spin-spin seule. On peut
montrer que ce phénomeéne est corrigé si on lagssedins se déphaser de cette maniére pendant un
certain temps avant de les basculer de 180° damdate et de laisser le méme phénoméne de
déphasage se produire pendant la méme durée. taldasnsforme les spins ayant pris de I'avance
dans leurs rotations en des spins ayant un reggabldécette avance. Si I'inhomogénéité locale du
champ est stable pendant le temps d’écho, aloratiispent leurs retards pendant la deuxiémeeparti
de la séquence et tous arrivent en phase au modeeienregistrement du signal. Le second
phénomene de déphasage joue en fait le réle d’phasage des spins qui induisent un signal
maximum dans I'antenne de réception aprés un tdifap®’ou le nom d’ « écho de spins ».

Les inhomogénéités de champ sont responsablesrtés ke signal et d’artefacts dans les
images IRM. Dans la conception des aimants, leéniegirs veillent a obtenir les champs les plus
homogénes possibles. Mais ce probléme devientweai plus difficile a haut champ. En outre, la
présence de l'objet imagé lui-méme perturbe le ghanagnétique. Pour parer cela, des bobines
magnétiques additionnelles sont installées dansidahine pour corriger autant que possible les
variations locales du champ. Elles sont utilisééslablement a chaque protocole d’'imagerie, uree foi
le patient en place. C'est I'étape dite de « shingmi. Malgré cela, le recourt & des séquences
« intelligentes » compensant autant que possibleffets de ces inhomogénéités résiduelles estirend
nécessaire, en particulier a haut champ magnétique.

A partir de la séquence spin-écho décrite ci-des$es gradients de codage de mouvement
(MSG pour Motion Sensitizing Gradients en anglam)t ajoutés sur un des axes de gradients comme
indiqué sur la figure 1.3. lls peuvent étre dedtidhtes formes : trapézoidaux, sinusoidaux,... Dans
notre cas, deux groupes de MSG sinusoidaux sontég@vant et aprés I'impulsion radiofréquence
180°. La période des sinusoides dépend de la fnégude I'onde que I'on veut imager. Elle doit étre
précisée pour chaque application. Le nombre dessidas constitue un compromis entre qualité de
'encodage et quantité de signal enregistré. Aipkis le temps d’encodage total est long et plus le
rapport Signal sur Bruit de l'acquisition est défrale TE augmente et I'aimantation transverse
devient faible) mais meilleure est la sensibilité déplacements. La encore, il s’agit d'un compsomi
expérimental en fonction de I'objet imagé et dgualité de la propagation des ondes dans cet objet.

Les gradients de codage des déplacements induiserdépendance spatiale de la fréequence
de Larmor dans la direction de l'espace ou ils smmpligués. Comme on va le voir, c'est le
déplacement des spins dans cette direction quéresidé. Prenons tout d’abord le cas des voxels
statiques et étudions I'évolution temporelle dadfie de précession (ou phase) des spins. Un gtadien
positif induit une accélération de la vitesse décpssion des spins subissant le champ total (champ
principal + gradient) le plus fort par rapport aawtres. Ces spins prennent de lI'avance sur leurs
voisins dans leur rotation dans le plan XY. Pusnsiun second temps, le gradient de codage de
mouvement est inversé et les voisins rattraperpleiment leurs retards. Finalement, I'aire totalesso
la courbe d’évolution temporelle des gradients tétarle, I'effet des MSG sur la phase de voxels
statiques est nul et I'image de phase IRM restedggme en I'absence de mouvements.
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Figure 1.3 Séquence MR-ARFI (a gauche) : une péribel gradients sinusoidaux d’encodage du mouvement
(MSG) est ajoutée avant et apres I'impulsion 180he séquence multitranche spin-écho. Ils sonttégpsur
'axe de sélection de tranche lorsque les tranahiesagerie sont orthogonales au faisceau ultrasmnba
fréquence des gradients est entre 75 et 600Hz Edapplications. Des tirs ultrasonores sont syorikés avec

les troisiemes quarts de période de facon a omtmiiencodage tout en minimisant la durée des fira 5
tranches adjacentes sont imagées. Séquence MRdrlashy (a droite) : plusieurs périodes de MSG sont
ajoutées avant et apres I'impulsion 180° selon é&mm schéma. Leur fréquence varie entre 100Hz €@H20
selon les applications. L'acquisition est synchsériavec une excitation mécanique sinusoidale pentea la
méme fréquence que les gradients d’encodage. @atigation permanente est assurée par des plaques
piézoélectriques vibrantes couplées a I'objet imagéchamp de déplacement complet peut étre etréga
encodant les déplacements successivement dansolssdirections de I'espace. Le délai entre excitat
mécanique et encodage de mouvement peut étre qdifir enregistrer un film du champ de déplacerdent
facon stroboscopique. De 10 a 50 tranches adjeceatd imagées selon les applications.

Dans le cas plus intéressant ou les spins oscdiems la direction de codage de mouvement a
une fréquence donnée, par exemple la méme fréqueneecelle des gradients MSG (ou une
fréquence proche). Les spins sont a une certaisigiggoau début des gradients MSG. Disons qu'ils
avancent vers I'avant en méme temps que le gradeenbdage augmente. lls ont donc une vitesse de
précession de plus en plus rapide puisqu’ils retneahhun champ total de plus en plus fort a mesure
gu’ils avancent. S'ils oscillent a la méme fréquemue les gradients de codage (ou une fréquence
proche), ils changent de sens de déplacement Bigggradient est maximum et repassent par leur
position initiale lorsque le gradient change deagtd. lls ont alors précessé d’'un angle plus ingyar
des spins statiques qui seraient restés a cetiopasitiale. La polarité des MSG s’inverse ensui
tandis que les spins partent vers l'arriere. Narleseent la phase accumulée n'est alors pas détruite
mais elle est renforcée puisque le déplacemengisedujours vers les zones aux fréquences de
Larmor augmentées. Finalement, aprés une périodgpléte de MSG, les spins reviennent a leur
position initiale avec une phaded(r) (en radians) dont on peut démontrer qu’elle s&ulttpar la
relation générale suivante pour un profil de dégaent spatio-temporel u(r,t) quelconque :

A®(T) =Ny [T G().u(F,D)dt (1.4)

Ou vy désigne le rapport gyromagnétique du proton, Gréglient magnétique d’encodage de
mouvement sur une période et N le nombre total&l®ges de gradients d’encodage de mouvement,
supposées toutes identiques donc contribuant égateiri’encodage tot@ld(r).

Cette séquence d’écho de spin modifiée est utildses mes travaux de theése sous deux
formes assez proches, décrites dans les deux rsectigivantes, en vue des deux applications
suivantes :
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» Enregistrer le champ de déplacement tridimensiomlagls des matériaux mis en
contact avec un vibreur externe animé d’'un mouvémgmusoidal continu a basse
fréquence (100-1200Hz). Cet enregistrement perriggqdérir les données brutes
nécessaires a la reconstruction des propriétésélastiques des matériaux. Par la
suite, nous appellerons cette séquence l'élastbgrapar IRM ou MRE (pour
Magnetic Resonance Elastography en anglais).

* Imager les déplacements induits par la force deatiad acoustique dans des
matériaux soumis a un faisceau ultrasonore focdlia@s ce cas, la séquence utilisée
sera dénommée MR-ARFI (pour Magnetic Resonance #twowRadiation Force
Imaging en anglais).

1.3.1.2. Elastographie par IRM

Vibration externe permanente en mode sinusoidal mathromatique

Dans le cas de la séquence d’élastographie, laeseguest couplée a I'utilisation d’'un vibreur
externe a basse fréquence. Ce dernier engendrengd@emécanique monochromatique dans I'objet
d'intérét. Dans les expériences meneées lors dehéget sauf mention contraire (cas des expériences
du protocole sclérose en plaque chez la souris ldacisapitre 2 et du protocole sein chez la femme
dans le chapitre 3), il consiste en deux plaguézoglectriques horizontales placées téte béche,
comme indiqué sur la figure 1.3. Le but est de thyula force mécanique de vibration mais surtout
d’éloigner les artefacts générés aux extrémitéspiiegues comportant les soudures. En effet, ces
soudures métalliques dégradent considérablemehal@p magnétique dans leur voisinage immeédiat.
Les principales caractéristiques techniques degupka sont répertoriées dans le tableau 1.2. Les
actuateurs piézoélectriques sont fabriqués paoBiestems, Inc (Cambridge, MA, USA) et plusieurs
modeéles ont été testés avant de choisiD220-A4-303YB en raison d’'un bon compromis entre
compatibilité IRM, déflexion maximale, frequencerdsonance et dimensions.

Chacune des plaques est fixée a ses deux extréatitgscille verticalement en son centre.
Elles sont alimentées par le méme signal, en déivliune de I'autre, avec une tension maximale de
180Vpp et un signal sinusoidal de fréquence compmgre 100 et 1200Hz selon la longueur d’onde
recherchée. Les centres des deux plagues (poigvdtion maximum) sont reliés par une barre rigide
en bakélite et connectés a l'organe étudié paristorp collé sur cette barre et dont la forme est
optimisée selon les applications. Le tout est pldaés un support en plexiglas qui protége les
animaux de tout risque de choc électrique et lesig@s de tout contact avec un quelconque liquide.
Le design de ce support dans le cadre contraigiiantiRM de 6cm de diametre a été optimisé au fil
du temps, avec l'aide de Frédéric Cudeiro et d’AlRtriilah. Le setup complet est montré en vue 3D
isométrique sur la figure 1.3.

Masse | Raideur | Capacitance| Tension Fréquence de Déflection Force de
(9) (N/m) (nF) (xVp) résonance (Hz)| maximale (xpm)| blocage (N)
2.7 364 46 +90 480 +124 +.72

Tableau 1.2. Principales caractéristiques techsiqles plaques piézoélectriques en flexion D220-83YB
(Piezo Systems,Inc). Ces données correspondenvaanrs du constructeur pour un montage fixe auxxde
extrémités comme dans notre application. L'utilatconjointe de deux plaques permet d'attendrefare de
blocage d’environ 145 grammes ce qui est supéaaynoids des organes posés sur les plaques.
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Figure 1.4 Données constructeur pour la reIaticxm:@Eﬁy)é%Iexion des différentes plaques vibrantesaalogue
lorsqu’elles sont utilisées en fixation Cantileyene extrémité fixe). Comparé a sa taille, la 303@Bstitue un
bon compromis avec une force de blocage relativerhante et une déflexion maximale sans contrainte
comparable aux modéles 203YB et 103YB pouvant argsér dans I'IRM.

Figure 1.5 Vibreur piézoélectrique basse fréquatédié a I'élastographie par IRM a 7T et son supd2eux
plaques piézoélectriques (en gris) sont reliéele@ncentre par un pont en bakélite (marron fontk) piston
dont la forme est adaptée a chaque applicatiocodétau milieu de ce pont et mis en contact aleegdne dans
lequel les ondes doivent pénétrer. Le mouvemeiedtre des plaques se fait de bas en haut.

Acquisition stroboscopique du film de déplacement@

Pour réaliser une acquisition d’élastographie ceteplil faut enregistrer le film temporel de
'onde en régime stationnaire dans le volume camsidCela implique de synchroniser précisément
I'acquisition IRM et I'excitation mécanique. Poug faire, le systeme IRM envoie un signal de TRIG
au début de chaque TR vers le générateur de fonatimentant les plaques piézoélectriques par le
biais d’'un amplificateur basses fréquences. Lalmymisation est précise a quelques dizaines de us
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prés. Pour obtenir le film complet de I'onde, oroisit d’enregistrer le champ de déplacement a
guelques temps équirépartis sur une période daianit Sauf mention contraire (cas des expériences
dans le foie des rats dans le chapitre 2), huitugtidlons temporels ont été considérés. Le principe
d’acquisition est stroboscopique et repose sumpbitlyese d’'un champ de déplacement stable dans le
temps (absence de mouvements du sujet, absenceéfddladce du vibreur au cours de
l'acquisition,...) : pour le volume considéré, unenpmsante de déplacement est enregistrée pour un
certain décalage temporel entre excitations méoasigt MSG. Puis la méme acquisition est répétée
en décalant le début de la séquence IRM d’'un méide période par rapport a I'excitation mécanique
et ainsi de suite jusqu’'a obtenir une période ceimepbe la composante du vecteur déplacement
étudiée. La position des MSG glisse donc temporelie par rapport au cycle vibratoire. Ce dernier
n’est jamais stoppé en cours d’acquisition afirpdiserver le régime stationnaire. Ensuite, touti ce
acquisition est répétée trois fois pour chacunetmdés composantes spatiales du vecteur déplacement
Il suffit pour cela de changer I'axe de I'espace Bquel sont placés les gradients de codage de
mouvement.

Pour chaque direction d’encodage, dans le cas déptacement sinusoidal d’amplitude A(r)
(en metres) et de gradients MSG sinusoidaux a taerf@&quence, I'intégrale (1.4) peut étre calculée

AS(F)
N+GT

A(r)=2 (1.5)

ou T est la période des MS#le rapport gyromagnétique du proton, N le nombtal tde périodes de
MSG (6 sur la figure 1.2) et G I'amplitude des geats MSG.

La durée totale pour une acquisition compléte vange 12 minutes et 60 minutes selon le
nombre de dynamiques souhaitées et les TR acaessidhs les organes. En raison des forts gradients
oscillants répétés par la séquence, un échauffesigmificatif des animaux (quelgues degrés) a pu
étre observeé lors de cadences trop importantes ltgmication de ces gradients. Il provient de la
dissipation des courants de Foucault dans le gagistif. Parallelement, dans le cas d’'une imagerie
d'un trop grand nombre de tranches, un échaufferdentélectronique des gradients se produit,
résultant parfois dans des interruptions brusquesl’'acquisition. En conséquence, ces deux
phénomeénes indésirables obligent souvent a augmét&R pour espacer au maximum deux
applications successives des MSG. Il en résultefoigardes durées totales d’acquisition
significativement augmentées (jusqu’a 30 minutedpaction d’encodage du mouvement).

Traitement des données

A partir de I'acquisition compléte, les donnéeRil de phase sont extraites et réordonnées.
Finalement, en chaque point du volume imagé, léeveadéplacement complet est reconstruit pour
huit temps répartis sur une période d’excitatiorcandue.

Les cartes présentent par endroits des sauts dee pid correspondent a des passages
brusques dema -t en raison de la congruence des mesures d’angésscartes de phases sont donc
déroulées, dans le plan XY et dans le plan ZT. Rela, un algorithme 2D dérivé des méthodes de
traitement des données radars par l'agence spatiatepéenne est utilisé [Costantini 1996].
Idéalement, les mémes méthodes numériques devraiemntprogrammées en 4D pour faire un
déroulement de phase conjoint tenant compte de lemis/oisins dans lI'espace a 4 dimensions
(XYZT). Cependant, dans la grande majorité des ladgprithme existant s’est avéré suffisant pour
dérouler correctement nos jeux de données.
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Un algorithme 3D d’inversion locale de I'équatiofortle dans un milieu viscoélastique
permet ensuite de calculer le module de cisaillen@mplexe en chaque voxel du volume
d’acquisition. Cet algorithme, bien gu’imparfaitneme nous le verrons en 1.5, a montré sa capacité a
guantifier de facon fiable I'élasticité des matéranousin vitro et des tissuex vivoetin vivo. Il est
actuellement utilisé dans des tests cliniques dedanique d’élastographie par IRM sur le seireet |
foie [Sinkuset al.2005a, Sinkugt al.2005b, Sinkugt al.2007, Huwaret al.2008].

Figure 1.6. Exemple de données brutes obtenuesiastamt du cycle d’excitation mécanique des orskes
propageant dans une tranche de cerveau de soesistdis composantes du vecteur déplacement sésemées
ainsi que la coupe anatomiqugcbrrespondante. L'excitation mécanique est a 1@0QHchelle de niveaux de
gris est codée en um et varie entre =10 um et #1.0 p

Dans la suite du manuscrit, chaque applicationafte séquence précisera la fréquence des
MSG (et donc de I'excitation mécanique), le nomhe périodes de MSG, le TR, le TE, les
parametres géométriques du volume d’acquisitioso{téion, nombre de tranche, taille du champ de
vue), éventuellement le nombre d’échantillons temalso par période (aussi appelé nombre de
dynamiques) réglé a 8 par défauts et enfin le nerdermoyennes de I'expérience (par défaut pas de
moyenne). On précisera aussi les précautions gpéesf & chaque expérience, comme ['utilisation
d’'une synchronisation respiratoire.

1.3.1.3. Imagerie de la force de radiation acoustique

Déplacement transitoire au sein du milieu

Dans le cas de I'imagerie de la force de radiat@méme séquence d’écho de spin modifiée
est employée. Dans ce cas, les déplacements neplesngénérés par un vibreur externe mais a
l'intérieur du matériau par la force de radiatiocoastique. Cette force volumique résulte d'un
transfert de quantité de mouvement aux interfacdergque les ultrasons se propagent dans un milieu
absorbant ou non linéaire [Torr 1984]. Elle estpoprtionnelle a l'intensité acoustique en chaquetpoi
et peut étre a l'origine de déplacements de plusimicrometres lorsque les ultrasons sont focalisés
[Sarvazyaret al. 1998]. Elle pousse le milieu vers I'avant. Dans pnemiére approximation, sous
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I'action de cette force, le déplacement croit despgn plus lentement puis atteint un plateau dont |
valeur est liée linéairement a l'intensité acousdidou puissance acoustique) au point considéré. Ce
plateau correspond a I'équilibre entre la forceat#iation et les forces de rappels viscoélastigiess
tissus adjacents. A l'arrét des ultrasons, le naiérelaxe vers sa position d’équilibre selon uvie |
approximativement exponentielle décroissante domhstante de temps dépend de I'élasticité et de
la viscosité du milieu. Ainsi, selon les matériaiXes intensités acoustiques, un tissu pousséapend
guelques centaines de microsecondes peut mettigu'dusplusieurs millisecondes a relaxer
completement.

Encodage IRM et optimisation

Il a été démontré récemment que les séquences gRMides aux déplacements sont capables
d’'imager les effets de cette force [Sarvazgaral. 1998, Souchoret al. 2008, Sinkuset al. 2008,
McDannold et Maier 2008]. Pour ce faire, des MS6t sgoutés sur le seul axe selon lequel se fait le
déplacement, axe paralléle au faisceau ultrasohar@lupart du temps, ce déplacement sera imagé
dans une ou plusieurs tranches perpendiculairefaisteau US et les gradients MSG seront donc
placés sur I'axe de sélection de tranche, pour@menséquence d’écho de spin que précédemment.
Ces gradients peuvent étre de différentes formastaison de la difficulté d'utiliser des gradients
rectangulaires (en réalité trapézoidaux compte thesl temps de montée) a 300mT/m sur notre
systéme 7 Teslas, nous avons choisi de consersdvi8& sinusoidaux. Pour utiliser tout le potentiel
de la séquence spin-écho, il est possible de faitger le matériau a deux reprises : avant et aprés
I'impulsion radiofréquence 180°. Pour chaque TRyxdsighaux de déclenchement sont donc envoyés
au générateur alimentant le systeme ultrasonoraneoindiqué sur la figure 1.3. Ce dernier tire
ensuite des trains d'onde d'une durée typique @égges centaines de microsecondes.

Un encodage par des gradients monopolaires (unggerode de sinus de part et d'autre de
Iimpulsion 180°) est possible si la refocalisatidas spins par la technique spin-écho est parfaite
(temps bien contr6lés dans la séquence avant és #@r180°, impulsion 180° suffisamment large
bande, absence de mouvement pendant le pulse 18@n.pratique, a 7T, il est plus prudent
d'utiliser des gradients bipolaires avant et apt@spulsion 180° car ils se compensent
indépendamment 'un de l'autre. Nous avons pu M#rifue cela permet d’améliorer |légérement le
rapport signal a bruit des acquisitions et donaldance des cartes de phase.

Comme nous l'avons dit, des déplacements résidualyent exister assez longtemps (en
comparaison avec la durée d'un TR) apres l'arrétulizasons. Si les tirs ultrasonores intervienaent
début de chacune des deux périodes de MSG, la @wsenulée pendant le premier lobe des
gradients est partiellement compensée par le dépt@sosé induit pendant le second lobe en raison
des déplacements résiduels. Contrairement au céélastographie ou il était cumulatif, I'effet du
second lobe est ici destructeur puisque le gradéemé déplacement sont de signes opposés. Pour
éviter cet effet, une astuce consiste a tirer l®maons non pas au début de chaque période de
gradients MSG mais au milieu. La phase n’est gasiaffectée pendant le premier lobe de gradients
tandis gu’elle encode le déplacement pendant lenselobe. Les déplacements résiduels ont ensuite
tout le temps pour disparaitre avant le MSG suiv&gtte configuration ne change rien pour lessspin
statiques.

La durée requise pour les tirs ultrasonores egriohitée par la sensibilité aux déplacements
de la séquence. Il est inutile de tirer plus longis que la durée de la demi-période de MSG. La
période du MSG est ajustée entre 75 et 600Hz $etoapplications. Plus on encode longtemps et plus
il sera facile de détecter la force de radiation qgete séquence. Par contre, comme nous le verrons
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dans le quatrieme chapitre de ce manuscrit, laeddi@ncodage et la durée des tirs influe beaucoup
sur la précision spatiale de la détection et sgulkantification de la force de radiation. En oupeur
éviter de chauffer le matériau, il est bon d’essaje limiter au maximum la durée des tirs. En
pratique, nous avons pu Vérifier expérimentaleniabsence de différences significatives entre des
tirs occupant une demi-période de MSG et des tasiénmoins longs (un quart de période). En effet,
les décroissances des courbes temporelles deseégats dans les milieux étudiés (voir paragraphes
4.3 et 4.4) sont relativement lentes et assuremtéptacement assez important jusqu’a la fin du MSG
pour des tirs durant le quart de période. Les M&@téle forme sinusoidale, il est surtout important
d’avoir un déplacement fort au moment du sommelode de gradient. En outre, des tirs trop longs
(par exemple une demi-période) ont tendance a riediés déplacements résiduels forts pendant
limpulsion 180° ce qui détruit partiellement I'esitage de phase et le rapport signal sur bruit
(refocalisation imparfaite).

Plusieurs configurations de gradients rectangudaipgolaires et monopolaires ont été
comparées par Chest al. [Chenet al. 2008] a 1.5 Teslas. Aprés optimisation, les autadptent
aussi un encodage avec deux gradients bipolairdestirs au milieu de chacun des gradients. A
sensibilité d’encodage et durée d’acquisition égdle soulignent la robustesse aux mouvements, aux
courants de Foucault et le SNR sensiblement augnaentette configuration par rapport aux autres.

Dans la suite du manuscrit, chaque applicationatte séquence précisera la fréquence des
MSG (75 a 600Hz), la durée des tirs ultrasonoresTR, le TE, les paramétres géométriques du
volume d'acquisition (résolution, nombre de tranctaéle du champ de vue), et éventuellement le
nombre de moyennes de I'expérience (par défautd@asoyenne).

1.3.2.S5équence IRM d’'imagerie de la température

Comme nous l'avons déja rappelé, lorsqu’il est biéstiors de son orientation d’équilibre
alignée sur le champ magnétique principal IB spin magnétique d’'un proton commence a tourner
autour de son axe d’'équilibre avec une fréquengealaine yB, connue sous le nom de fréquence de
Larmor. Il a été mis en évidence que cette frégaielépendait Iégerement de la température [Quesson
et al. 2000, de Sennevillet al. 2007, Hynyneret al. 1995, Guilhoret al. 2003, Peters et Henkelman
2000]. En conséquence, les aimantations de voxtmpératures différentes ne précessent pas a la
méme vitesse. lls se déphasent donc 'un par ragpbautre au cours du temps. Il est possible de
corriger cet effet parfois néfaste. Dans notre nass allons tenter d’en tirer profit pour cartquvieer
I'élévation de température d’'un matériau a I'aidlend séquence dédiée.

Une séquence standard FLASH (pour Fast Low AngleotSéh anglais) sans aucune
modification particuliére est utilisée pour l'image de la température. Il s’agit d’'une séquence
dérivée de la séquence d’écho de gradient. Cejteerée ressemble a la séquence d’écho de spin vue
précédemment mais elle ne comporte pas d'impulk8®i permettant de refocaliser les aimantations.

Il N’y a pas de correction des inhomogénéités denghmagnétique mais en contrepartie les séquences
d’écho de gradient autorisent des TE relativementts en comparaison avec les séquences d’écho de
spin. Dans des tissus aux constantgsolrtes (par exemple, les tissus riches en femmoihe foie),

cela permet de gagner du signal.

Dans une séquence d'écho de gradient, les aimamtasiont simplement basculées dans le
plan transverse et la décroissance du signal deessi®n libre est enregistrée dans I'antenne
radiofréquence aprés un temps TE utilisé pour bdage de phase indispensable a la formation d’'une
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image IRM. La différence entre une séquence d'@zhgradient et une séquence FLASH est I'angle
de basculement des spins. Dans le cas de I'écgoadéent, on passe la totalité des aimantations dan
le plan transverse (impulsion d’excitation de 9@M)dis qu'en FLASH, I'angle de bascule peut étre
choisi et constitue un compromis entre quantitéigaal voulu dans le plan transverse et vitesse de
repousse des aimantations longitudinales espéréaidsant une partie de I'aimantation alignéelesur
champ magnétique principal, le temps nécessaira aepousse compléte des aimantations est
significativement réduit et on peut espérer basdete aimantations plus souvent. Le TR peut donc
étre réduit et la cadence d'imagerie accéléréer Rswiséquences FLASH des angles de bascule entre
30 et 50° sont courants. Dans le cas de l'imagizita température dans le cerveau durnra&ivo, un

bon compromis a été trouvé avec un angle de 30TH gaut 3.5ms, le TR 15ms et I'imagerie d’'une
tranche de 64 par 64 voxels est réalisée toutBl8ms. La résolution est de 0.7mm par 0.7mm dans
le plan avec une épaisseur de coupe de 3mm. @zfteeisce est utilisée dans le dernier chapitre du
manuscrit.

Du fait des fluctuations spatiales de la fréqueted.armor sous l'effet de la température, la
phase du signal IRM accumule l'information utilees.cartes de phase IRM peuvent présenter des
sauts de phase. Elles sont alors déroulées epmaatilun algorithme 2D programmé sous Matlab.
Ensuite, une image de phase de référence (acqéakiplement a toute variation de température) est
soustraite & chaque image de phase pour élimigeflletuations spatiales de la phase qui sont
stationnaires (artefacts de susceptibilité de chamgnétique). Dans les expériendessivo sur le
petit animal, des artefacts dus aux mouvementsragsipes sont apparus sur les cartes de phaseice q
rendait toute quantification de I'élévation de té&mgiure difficile. Pour corriger partiellement ce
probleme, une astuce consiste a considérer nonupkisinique carte de phase de référence mais un
jeu de cartes de phase (jusqu’a 8) corresponddiffiééents instants du cycle respiratoire de I'agim
Pour le traitement de chaque image de phase as deua variation de température, il suffit ensuite
de rechercher dans cette bibliotheque de cartesfélence celle qui, une fois soustraite a 'imgge
I'on cherche a traiter, donne la carte d’élévatittntempérature de moindre variance (mesurée par
exemple dans une zone qui n'a pas chauffé). Ceithade a permis d’améliorer de fagon appréciable
la quantification des élévations de températureédnisant les écarts types sur les courbes d’éwalut
temporelle de la température. Un filtre temporedsgabas a parfois été ajouté a cette procédure de
traitement des données en cas de mouvements tpaptants.

On peut montrer que la phase IRMP (en cycles!) ainsi traitée est linéairement relgée
I'élévation de températuesT (en degrés) en tout point par I'équation suivante

AT = 2 (1.6)
ayBy TE

ou a est le coefficient thermique de fréquence de résom du proton apparentela fréquence de
Larmor du proton, Ble champ magnétique principal, et TE le tempslibéte la séquence.

La sensibilité de cette séquence a 7T a été esttimdgwins de 1 degré pour une valeur
acceptable du rapport Signal & Bruit de I'acquansiti

La littérature donne une valeur d’environ 0.01pgnffour le coefficient thermique soit
3Hz/°C a 7T [Vykhodtsevat al.2000]. Les résultats d’expériences préliminairassigiant a mesurer
la variation de la fréquence de Larmor au courgeflwidissement d’eau libre entre 45°C et 25°C sont
présentés sur la figure 1.4. La température absmla& mesurée par un thermocouple compatible
IRM. Le décalage fréquentiel est linéairement lika dempérature avec une valeur expérimentale de
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3.104£0.03Hz/°C poua. Cette valeur est utilisée dans tous les traitésnda données de température
de la suite du manuscrit (chapitre 5).

Proton Resonance Frequency Shift (Hz)

- H‘Yr(r:,
™

7 AF=3.100T-46.60

/Tlﬁ

20 25 30 35 40 45 50 T (OC)

Figure 1.7 Courbe de calibration du coefficient dgpendance de la fréquence de résonance du proton e
fonction de la température. Les données expérifeniant été obtenues en suivant le refroidisserdamt

échantillon d’eau préalablement chauffée. La teatpée est mesurée a l'aide d’un thermocouple cabipat
IRM.

1.4. Techniques élastographiques

1.4.1Principes généraux en élastographie

1.4.1.1. Généralités sur les mesures d’élasticité

L’imagerie des paramétres mécaniques, plus couramappelée « élastographie » a pour but
de fournir au médecin des renseignements fiabletasdureté des tissus. En effet, un grand nombre
de pathologies affectent la composition et I'orgation des zones affectées, en leur conférant des
propriétés mécaniques différentes de celles dssstisains correspondants. Dans ['histoire de la
médecine, cette propriété des tissus pathologigaegxploitée depuis bien longtemps. Aujourd’hui
encore, lors d’'un examen clinique, les médecinpgudlles organes a la recherche d’anomalies dures
ou molles. Pour ce faire, ils pincent et font bauge volume de tissus entre leurs doigts ou bien il
appliguent un mouvement de la main tangent a facseide la peau. Sans le savoir, ils réalisens alor
une mesure qualitative du déplacement du tissé situsurface, sous la peau, lorsqu’il est soumis a
une contrainte de cisaillement a basse fréquerapalpation « aux doigts » est donc bien la premiér
méthode, ancestrale, d’élastographie quasi-statique

Les tissus mous sont des solides élastiques. Ldssgant soumis a une contrainte, ils se
déforment. Pour des déformations faibles, conteaintt déformatiors sont proportionnelles 'une a
I'autre par le biais de la loi dite de Hooke :

o= EFe (1.7)
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Le coefficient de proportionnalité E, appelé miedd’'Young, est la dureté du matériau.
Dans une premiére approximation, les tissus mousegme étre considérés comme isotropes. Deux
modules élastiques suffisent alors pour décrire Bamportement mécanique : les modules de
compressibilité K et de cisaillement G. Ces deurapetres sont liés a la dureté E par la relation
suivante :

= 9KG

== 1.8
3K+G (L.8)

D’une maniére générale, le corps humain est umlesaibn compressible. Il réagit de fagon
isochore (a volume constant) & une contrainte iextér. Nous nous déformons bien mieux que nous
ne nous comprimons ou dilatons. Cela est d0 &kdrande valeur du module de compressibilité K
des tissus (010" Pa). En outre, les organes ont des valeurs de lmatiu compressibilité trés
proches ce qui rend difficile leur distinction pare mesure de ce parametre (5% de variations). En
revanche, les modules de cisaillement G sont @lidels (kPa) et trés différents d’un tissu a l'autr
[Sarvazyan 1995]. Il est donc logique que les miédeaient intuitivement trouvé que ce type de

mesure « en cisaillement » était pertinent pod€lgistage clinique.

Cette propriété K>>G implique que la relation (1p&ut étre simplifiée en E=3G, liant ainsi
directement dureté et module de cisaillement. Leslules de compression et de cisaillement sont
associés a deux types d’ondes mécaniques :

I'onde de compression qui se propage a une vitgsennée par

€, =./(K+(2/3)G)/p~ ,/K/p (delordre de 1500 m/s), lest la densité du tissu

et une vitesse de cisaillement se propageant awieese plus faible scdonnée par
c. =,/G/p(de 1a10m/s).

Ainsi la mesure de la vitesse d’'ondes de cisailtferpermet d’accéder au contraste de dureté
dans les tissus. En raison de la forte viscositéisillement dans les tissus, ces ondes ne sageap
sur des distances appréciables qu'a basses fréguartce 10 et 1000Hz.

Une introduction plus détaillée de la théorie adalsticité et du formalisme tensoriel de la loi
de Hooke peut étre trouvée dans les ouvrages éeenéle suivants : [Royer et Dieulesaint, Landau et
Lifchitz].

Rappelons ci-apres quelques définitions importantes

DISPERSION

L'étude mécanique d'un matériau viscoélastique sist@ en I'enregistrement de sa
déformation sous contraintes. Dans tout systenmagjerie d’élasticité, il y a donc génération d'une
contrainte dans le milieu imagé. Cette contraimtet @tre statique (ie constante ou encore a fréguen
nulle) ou bien dynamique. Dans le second cas, e étre monochromatique ou bien avoir un
contenu fréquentiel riche et arbitraire. La répodis@ matériau dépend bien souvent de la fréquance
laguelle il est sollicité, comme nous le verrongdement dans la suite de ce manuscrit. Dans le cas
général, le module de cisaillement dépend doncadigélquence a laquelle il est mesuré. Souvent
oublié ou négligé, ce point est important car iterdit (ou du moins il rend difficile) toute
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comparaison de données acquises par des modailitégydrie fonctionnant a fréquences différentes.
La dépendance fréquentielle des modules élastiegtda dispersion. Son étude releve de la rhéalogie

ANISOTROPIE

Par ailleurs, comme on le voit dans I'écriture teigdle de la relation de Hooke, les modules
viscoélastiques dépendemnpriori de la direction de I'espace. Pour un solide moelapnque, il n’est
pas dit que le cisaillement ne soit pas plus faddas une direction plutét que dans une autre. De
méme pour la compression. C'est ce que l'on appidieisotropie. Dans l'idéal, pour décrire
complétement le comportement élastique d’un maté8a valeurs complexes sont requises en chaque
point de I'espace. Sauf mention contraire (étud€ashésotropie du module de cisaillement du corps
calleux de la souris dans le chapitre 2), les tésuprésentés dans le présent manuscrit ont &ausb
en faisant I'hypothése de milieux localement isoé® Chaque point est alors décrit par une seule
valeur de module de cisaillement, éventuellementaiexe pour tenir compte de la viscosité.

NON LINEARITE

Enfin, la loi de Hooke présentée plus haut (eq ést)fausse, dans le cas général. La relation
entre contrainte et déformation espriori linéaire uniquement pour des contraintes faibdeplus
fortes contraintes, elle devient non linéaire, smivcompliquée et trés différente selon les tissus.
L'étude complete de cette courbe est trés inténéssd souvent trés discriminante entre les diffisre
tissus. En revanche, peu de modalités d’'imagern@gitent aujourd’hui de I'étudier. En outre, l'usag
de fortes contraintes et conséquemment le risqabtehtion de forts déplacements des tissus en
cisaillement rend l'enregistrement des parametis Iméaires potentiellement dangereux en vue
d’une utilisationin vivo. Dans le cadre des travaux de ce manuscrit, dleneetoujours a rester dans
la gamme linéaire de contraintes, ou I'équatiorHdeke simplifiée est valable. Le lecteur intéressé
par les mesures non invasives de non linéarité aiuta de cisaillement pourra se référer aux travaux
de Jean-Luc Gennisson sur le sujet [Gennisson 20ar].

Dispersion, anisotropie, non linéarité¢ des moduteScaniques...comme on le voit les
compléments d’'informations indépendants, disporilele tout point de I'espace sont potentiellement
tres riches. Leurs mesures précises, souvent eim@reessibles aux modalités d’imagerie actuelles,
permettront trés certainement dans le futur de xne@uactériser les tissus, en discriminant plus les
tissus pathologiques par rapport aux tissus sBsllélement, on peut espérer que I'amélioraties d
résolutions des différentes modalités permettreédbiser cette discrimination de plus en plus #id
I’évolution de la pathologie.

1.4.1.2. Méthodes invasives de mesures des propriétés mépss

Traditionnellement, la détermination des propriété&caniques des matériaux solides ou
mous est destructive ou invasive. Par exemple bdass d’essais de toutes sortes existent dans les
laboratoires de mécanique pour établir les relatemre contrainte et déformation en compression, e
élongation, en flexion,...Ces tests sont trés précgermettent d’accéder a la plupart des coeffisien
importants. Apres la mesure, les matériaux somtidg€iou endommagés.

Dans le méme esprit, des rhéomeétres sont emplagés mar exemple, suivre dans le temps la
relaxation d'un échantillon de polymere soumis adirac de cisaillement, ou de facon équivalente
pour enregistrer la courbe de dispersion du modeleisaillement complexe. Plusieurs technologies
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existent. Pour le cisaillement, le fonctionnemeathituel consiste a maintenir I'échantillon entrende
plagues, avec ou sans précontrainte. L'une desugdag@st animée d'un mouvement de rotation
sinusoidale a fréquence et amplitude contrbléeigamee I'autre plaque, fixe, enregistre le coupge d
rotation transmis par I'échantillon. Tant qu'on pegégliger les phénomeénes propagatifs c'est-a-dire
tant que la longueur d’onde dans I'échantillongrainde par rapport a I'épaisseur de I'échantillan o
encore tant que I'on reste a suffisamment bassgidrice, le module de cisaillement complexe (G’ et
G") peut étre facilement calculé a chaque fréqeetiexcitation a partir des données enregistrées. |
nécessitent 'emploi d’'un échantillon de matérimmbbgéne ou considéré comme tel. Cette technique
est intrinsequement destructive et limitée aux trasses fréquences (jusqu'a quelques dizaines de
Hz).

De nombreuses mesures rhéologiques ont été effsctdéns des matériaux biologiques
[Hrapko et al. 2006], y compridn vivo [Goodyeret al. 2006]. La difficulté consiste & conserver les
échantillons dans des conditions osmotiques, deédeature et d’humidité convenables. Souvent, les
études sont faites dans des conditions tres difféseet les résultats sont difficilement compamable
[Cheng et al, 2008, Krusat al.2008]. Leur généralisation en vue d’'une conclusionles propriétés
mécanique vivo etin situ est largement controversée.

A plus petite échelle, d’autres approches permettenrmesurer les coefficients mécaniques
des milieux biologiques. Les membranes cellulagest par exemple étudiées en fixant des billes
magnétiques a leur surface [Faley al. 2003]. Un champ magnétique oscillant est imposé pou
contraindre le cytosquelette et le mouvement disshpeut étre suivi par des techniques optiques.
Cette mesure est aussi dépendante du milieu dauoelldaignent les cellules et les billes. Des
expériences d’aspiration de membranes par des pipattes, de microdéformations de cellules
observées au microscope confocal, ou de suivi eptie particules naturelles en mouvement dans le
cytoplasme sont autant de techniques employéesspogier la rhéologie aux plus petites échelles du
vivant.

Des mesures de forces sur les pointes des micres@oforce atomiques permettent méme de
caractériser mécaniquement des protéines [Alcarad. 2003]. Une autre technique originale a été
introduite pour retrouver localement la contrainmposée sur les filaments d’actine dans la celhale
une simple observation du systéme. Les filament$ saturellement comprimés dans le sens de la
longueur [Kaset al. 1993]. Selon le nombre d'arches de sinusoides gucréent lors de leur
compression et selon leur évolution dans le tempgeut retrouver la dureté du milieu alentours. En
effet, a la maniere d’'une feuille de papier que lmmmprime par deux tranches, le mode de flexion
correspond a une demi-période de sinusoide entre pi@ints fixes. Lorsque le milieu environnant
devient plus dur, I'énergie du systeme est minimalec un plus grand nombre d'arches de
sinusoides....La mesure non invasive du profil danfiént permet d’estimer localement I'élasticité du
milieu environnant, sans méme l'observer et sangation extérieure.

1.4.1.3. Différentes technigues pour mesurer certains degpaetres
viscoélastiques de facon non invasive :

Ces 20 derniéres années, différentes techniqueasaittores de mesures du module de
cisaillement des tissus mous ont été proposéestees par différentes équipes de recherche. Uenje
technologique principal a consisté a développer adetis d'imagerie capables de réaliser des
mesures :

* Quantitatives ;
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* En profondeur.

En outre, I'évolution des technologies a permispdeser des techniques a zéro dimension
(une valeur moyenne) comme le Fibroscan vendu ketuent pour le diagnostic de la fibrose
hépatique, a des cartes en 2D ou en 3D.

ELASTOGRAPHIE STATIQUE

Dans cette premiere approche, la plus simple arenett oeuvre, on cherche a évaluer la
valeur du module de cisaillement a fréquence nolletres basse. Pour ce faire, une compression
statique est appliquée sur I'organe a l'aide dedeette échographique. Cette technique basée sur
I'utilisation des ultrasons conventionnels fut otuite au début des années 1990 par J. @plait. et
est appelée « Elastographie Statique » [Ophiral. 1991]. Des images Bmode classiques sont
enregistrées au cours de la déformation de I'orgBae un traitement d'image a base de corrélation
2D, des cartes de déformation du tissu dans le@laragerie échographique sont calculées. Bien que
non quantitatives en raison de l'inconnue sur leewade la force de compression appliquée par
I'opérateur, ces cartes, appelées « élastogramreest>en théorie qualitativement proportionnelles a
module de cisaillement quasi-statique en tout plorgqu’on fait I'hypothése forte d’'une contrainte
répartie de maniére homogene dans le plan d'imageri

Testée avec succ@s vivo sur des tumeurs mammaires [Gagtaal. 1997, Itohet al. 2006],
cette technique est aujourd’hui disponible sur aimlireux échographes commerciaux récents, sous le
nom de « emode » (Hitachi) ou de « eSie Touch &daaphy Imaging » (Siemens).

Cependant, la contrainte imposée manuellementésstdépendante de I'opérateur et la qualité
des images qui en découle aussi. La technique uagieement qualitative, limitée aux organes mous
superficiels (sein). Néanmoins, elle apporte untreste nouveau en échographie et permet déja aux
médecins d’affiner leurs diagnostiques, en paitculans le cadre du cancer du sein.

VIBROACOUSTOGRAPHIE

La vibroacoustographie est une méthode dynamiqeéebaur I'utilisation de la force de
radiation ultrasonore. Deux faisceaux ultrasonoéesdes fréquences ultrasonores légérement
différentes sont focalisés au méme point danss#itiSi I'on notef la différente de fréquence entre
les deux faisceaux, la force de radiation créépaint focal est modulée &, dans la gamme des
fréquences sonores. Selon la dureté du milieu &ut jpacal, le son émis change d’amplitude. Un
hydrophone est placé au contact de I'organe pagésirer ce signal. Pour former une carte de duret
du milieu, il suffit de répéter I'excitation et Heegistrement pour chaque point de I'espace.

L'inconvénient majeur de cette technique est lebtdélénergie important dans le milieu en
raison de l'usage répété de la force de radiatisre autre limitation est le temps d’acquisitiondon
requis pour former une image, ce qui rend diffitidgplication de la techniquia vivo [Alizad et al.
2008]. Enfin, I'image obtenue n’est pas directemad® au module de cisaillement puisque le signal
enregistré dépend aussi fortement de la géomégseintiusions dans le milieu (phénoménes de
résonance), de I'amplitude de la force de radiatjénérée,...L'image finale mélange donc plusieurs
informations, dont I'élasticité.
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« ACouUSsTIC RADIATION FORCE IMPULSE »

La technique d’Acoustic Radiation Force Impulsdiséiaussi la force de radiation, avec un
seul faisceau cette fois. Cette utilisation deoled de radiation en imagerie médicale est a enatir
crédit d’Armen Sarvazyan et de ses travaux de pséau sur le Shear Wave Elasticity Imaging en
1998 [Sarvazyaet al.1998]. Le tissu est déplacé de quelques micrommoan de focalisation, puis il
relaxe vers sa position initiale lorsque les utiresfocalisés cessent. Une fois le faisceau d'atoit
émis, I'échographe passe en mode d'imagerie classi suit le déplacement axial dans la zone
focale, par corrélation de speckle. Le film tempate déplacement du point focal, aussi appelé
réponse viscoélastique dépend de I'élasticité adedcosité, de la pression acoustique et de fagor
du faisceau au point focal. En général, on s’isggesimplement a 'amplitude du déplacement et au
temps de relaxation. La encore, ces parametrediésrgux propriétés viscoélastiques mais n’en sont
pas des mesures quantitatives propres puisquiégient d’autres informations. N'utilisant pas le
phénoméne de propagation d’ondes de cisaillemem¢chnique d’Acoustic Radiation Force Impulse
peut étre vue comme une technique d’élastograpbésietatique ou la contrainte manuelle est
remplacée par une contrainte appliquée point pamt ptans le milieu grace a l'utilisation d’'un
faisceau ultrasonore focalisé. Elle permet ainsi Sdaffranchir de I'opérateur-dépendance de
I'élastographie statique.

Malheureusement, cette technique ne permet d’aceécepropriétés que d’un seul point a la
fois. Pour accéder a une carte complete, un badagaglogue a celui effectué en vibroacoutographie
doit étre envisagé...avec les mémes inconvénientdeames de dépdt d'énergie et de durée
d’'acquisition. Bien qu’ayant donné des résultatérassants sur le sein et le faevivo [Nightingale
et al. 2003], la technique reste parfois difficile & exy@p en clinique en raison de son fort dépot
énergétique dans les tissus qui limite trés fortdénee cadence d’'imagerie d’élasticité, mais augasi e
raison de sa sensibilité aux artéfacts de mouvesyd tissus.

1.4.2Le « Supersonic Shear Imaging » ou l'approche largbande
transitoire

1.4.2.1. Geneése de la technique

Depuis 15 ans, le laboratoire Ondes et Acoustigaatlle sur les méthodes échographiques
de mesures des propriétés mécaniques dans le domaitical. A partir de 1995, I'idée de générer
des ondes de cisaillement dans I'organe étudiéeetuivre leur propagation par ultrasons pour en
déduire la dureté des zones traversées a été mipeatique. Initialement, un vibreur externe a été
utilisé pour donner un bref coup a la surface dpdau, sous échographie. On parle de technique
« impulsionnelle » ou encore d’ « élastographieditaire » [Cathelinest al. 1999]. La vitesse de
'onde générée était ensuite mesurée par corr@lad® signaux rétrodiffusés, enregistrés par un
transducteur ultrasonore unique. Cette mesure igaiireé donne une valeur moyenne de la vitesse de
propagation d’'une onde quasi-plane de cisaillenzemtartir de la surface. Bien qu’incapable de
produire une image, cette technique est déja irdbwa sur la dureté du milieu traversé. Le
Fibroscan® mentionné plus haut et développé paotaté francaise Echosens, est le fruit de ces
travaux.
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Une seconde génération de prototypes utilise lear@nincipe d’'un vibreur externe avec cette
fois un suivi de la propagation par imagerie échphigue 2D classique. Pour pouvoir appliquer ce
principe d’élastographie transitoire en 2D, deseocads d’'imagerie échographique ultrarapides (>
plusieurs milliers d'images par seconde) sont regiess. Une barrette échographique est montée sur
un vibreur & basse fréquence, et frappe la sutfag®rps en générant une onde plane qui se propage
dans l'organe a partir de la peau. L'évaluation déplacements des tissus est réalisée par une
corrélation du speckle ultrasonore d’'images échpiggaies successives acquises a plus de 1000 Hz.
Bien que permettant I'obtention de cartes d’él#étien 2D, cette technologie est limitée par I'ebnpl
du vibreur, lourd pour le médecin et difficile a goyer en méme temps qu’'une barrette
échographique [Berco#t al.2003].

L'idée majeure qui a permis I'apparition de la teicjue de Supersonic Shear Imaging est celle
de I'imagerie ultrarapide d’une onde de cisailletnenéée directement a l'intérieur de I'organe par |
biais de la force de radiation acoustique. Dangectdchnique, le seul emploi d’'une barrette
échographique est requis.

Dans un premier temps, elle est utilisée pour feeales ultrasons dans les tissus. Comme
nous l'avons mentionné, la force de radiation atigus devient alors suffisante pour déplacer les
tissus de plusieurs micrometres au point focal. aitip de ce point, une onde de cisaillement se
propage dans toutes les directions de I'espace. ggmérer une onde plane (ou quelgue chose s’en
rapprochant), le point focal est déplacé dans ¢dopdeur du tissu, a une vitesse plus grande que la
vitesse de propagation de I'onde de cisaillemetd#eren chaque point. De la méme facon que pour un
avion de chasse en vol supersonique, les ondedsd@lemnent créées en chaque point du tissu
interférent constructivement pour créer un conejague du cbne de Mach, se propageant a partir de
la ligne de points excités. Cette techniqgue de miod d'ondes planes permet de réduire
considérablement I'énergie envoyée dans les tissusomparaison avec la vibroacoustographie et
I' « Acoustic Radiation Force Impulse ».

Dans un second temps, une fois ce céne créé, béapbe est capable de basculer dans un
mode d'imagerie du plan de propagation de I'ondecillement. Cette acquisition doit étre
ultrarapide pour pouvoir étre répétée a une cadeno®atible avec la vitesse de propagation du
cisaillement dans les tissus mous (quelques n#s)-a-dire quelques milliers d'images par seconde.
En pratique, une des difficultés technologiques t& de développer des modes d'imagerie
(échographie en onde plane avec ou sans « compguetdes systemes électroniques capables
d’obtenir cette cadence et de traiter ce flux dendes. En outre, la qualité d’'image échographique e
mode B ultrarapide doit rester suffisante pour mdtra des corrélations de speckle donnant une
évaluation fiable des déplacements. A partir déssfide suivi de la propagation de I'onde de
cisaillement dans le plan échographique, des caftdasticité peuvent étre calculées par I'emploi
d’'une procédure d’inversion simple basée sur hestion locale de la vitesse de groupe de I'onde. Ce
point sera détaillé au paragraphe 1.5.

Comme on le voit, cette technique associe les agaest des techniques présentées
précédemment (utilisation de la force de radiafjermettant une palpation a distance), en trouvant
des solutions pour pallier & leurs inconvéniendmécde Mach, imagerie ultrarapide).

Une description plus complete de la technique $8é€eses utilisations peut étre trouvée dans
les manuscrits de thése de Jérémy Bercoff et dendsdeffieux [Bercoff 2004, Deffieux 2008]. La
société francaise SuperSonic Imagine commercialigeurd’hui I'échographe Aixplorer exploitant
cette technologie et dédié pour l'instant au diaginales pathologies du sein, de la thyroide dbiu
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1.4.2.2. Approche large bande transitoire

L'onde de cisaillement générée dans la techniqueS8juasi plane (conique en réalité). Elle
contient un spectre de fréquences relativemene laemde puisqu’elle est créée par un déplacement
tres bref des tissus, communément appelé «puSeban la durée de ce push et la réponse
viscoélastique des tissus excités, le spectregisiplus ou moins étendu, typiquement entre 5aQHz e
guelgues centaines de Hz. L’excitation est dorgelémande et transitoire.

Par analogie, on peut considérer 'exemple classijune corde vibrante a une dimension
subissant des conditions aux limites données. Bigam exemple que la corde est tendue avec ses
deux extrémités fixes. L'approche analogue a ldriggie SSI pour la mesure de I'élasticité de
cisaillement consiste & générer une onde a pddir doint quelconque de la corde par un bref
pincement déplacant un peu la corde localement daesdirection transverse a son axe. Cette
excitation transitoire génére des ondes mécanisuesin spectre fréquentiel large. En tout point, la
vitesse de propagation de I'onde a chaque fréqu@nceitesse de phase) est alors directement liée a
la constante d’élasticité de la corde dans la timeale polarisation de I'onde a cette méme frégaen
La mesure de cette vitesse est effectuée localepagnine mesure du temps de vol entre deux plus
proches voisins. Elle ne contient qu'une infornmatimcale sur le module de cisaillement. En
particulier, la vitesse trouvée en chaque poinsinjgas dépendante des conditions de bords du
systéme, I'onde n'ayant pas eu le temps d'atteitefrextrémités de la corde.

Par ailleurs, en raison de I'excitation large badd&ormation sur la dispersion de la vitesse
de cisaillement sur une certaine gamme spectral@wssi contenue dans les données d'une telle
expérience. Une décomposition de Fourier permdéefaent de retrouver la courbe de dépendance de
la vitesse de phase en fonction de la frequenchaque point de I'axe de propagation.

En résumé, on peut dire que l'approche large banmalesitoire permet d’accéder aux
propriétés mécaniques locales et a leur dépendamfmnction de la fréquence.

1.4.3L’élastographie par IRM ou I'approche monofréquence
tridimensionnelle

Le principe de l'acquisition d’élastographie parMRa été décrit plus haut (paragraphe
1.3.1.2). Dans ce cas, une excitation basse fréguaonochromatique est imposée au systeme imagé
et le régime stationnaire est atteint.

Si I'on reprend I'exemple de la corde introduit glbaut, I'acquisition monochromatique en
régime stationnaire consiste a imposer en un ggina corde une vibration sinusoidale continue. Des
modes dont la distribution spatiale est a la f@geashdante des conditions aux limites de la cotdde e
ses propriétés mécaniques locales s'installertrlg te la corde. Il va de soi que la mesure diéigist
issue de la mesure locale de la longueur d’'ondewrpoint dépend non seulement des propriétés de
la corde au point considéré mais aussi de la gémm@tructure) et des conditions de bords de la
corde. Le régime de déplacement stationnaire daesavité a eu le temps de sonder les conditions
aux limites.

De surcroit, la mesure obtenue correspond a ure f@&guence, celle a laquelle I'excitation
est effectuée et toute I'expérience doit étre Eg@iour pouvoir accéder a la dispersion des modules
élastiques.
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Ainsi I'expérience de MRE est intrinsequement delesaux réflexions pouvant intervenir
dans le systeme et monofréquence. Dans un miliaudissipatif possédant des bords parfaitement
symeétriques, les réverbérations d’onde monofréquedaas le milieu peuvent créer une distribution de
vibrations présentant des nceuds parfaits ou ldaakpents deviennent nuls. Heureusement, de telles
configurations n'apparaissent pas dans la majdet® cas et ce, pour deux raisons majeures : d'une
part les organes ont des frontieres peu symétrigiemtroduisent toujours une faible ou forte
asymeétrie, suffisante pour éviter I'apparition deuds parfaits de vibration ; d’autre part les oegan
sont partiellement absorbants pour les ondes a@dlleisent et cette viscosité empéche I'apparition
d'ondes contrapropagatives de méme amplitude gudient pu engendrer des nceuds parfaits de
déplacements.

Lors de linversion des données permettant de résncé la cartographie d'élasticité du
milieu, les limitations de I'élastographie par IREpproche monochromatique, distributions spatiales
de vibrations complexes,...) sont contrebalancées lpacapacité de I'IRM a mesurer les 3
composantes de déplacement local des tissus damelume complet 3D. Il est donc possible de
réaliser une inversion locale de I'équation du nesognt élastodynamique a partir de I'ensemble des
données nécessaires.

Si lI'on considére le cas de l'imagerie d’'un milieontenant des inclusions sphériques
présentant un contraste d’'élasticité, trois dinmmmssicaractéristiques entrent en jeu dans le prablem
d’élastographie par IRM : la taille typique deslisions (ici, leur diametre) notée |, la longueur
d’onde utilisée pour sonder la structreet la résolution d’observation du phénoméne,é&aolution
du systeme d’imagerie, notée L. Six cas peuvepré&senter selon les valeurs relatives prises mar ce
dimensions typiques.

CAsl:L<A<L

L’onde voit une structure effective aux propriétdsyennes dépendant de sa composition et
de son architecture locale. L'instrument d’obsedoratest incapable d'imager I'onde de facon
satisfaisante. Les données sont inutiles.

CAS2:L<L <A

L'onde voit une structure effective aux propriét@syennes dépendant de sa composition et
de son architecture locale. L'instrument d’obsdorapermet d’imager I'onde de facon satisfaisante
sans voir les détails de la structure.

CAs3:A<L<L

L’onde voit tous les détails de la structure. Ltfsnent d’observation est incapable d’'imager
la structure et surtout I'onde de facon satisfdisdres données sont inutiles.

CAS4:A<L<lL

L'onde voit tous les détails de la structure. Lfmmsnent d’observation voit la structure mais
est incapable d’'imager I'onde de facon satisfasarts données sont inutiles.

CAas5:L<A<L
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L'onde voit tous les détails de la structure. Limsnent d’observation permet d’'imager I'onde
de facon satisfaisante en imageant aussi les sléih structure.

CAS6:L<L<A

L'onde voit une structure effective aux propriét@syennes dépendant de sa composition et
de son architecture locale. L’instrument d’obseoratpermet d’'imager I'onde et les détails de la
structure de facon satisfaisante.

Dans le cas de I'imagerie d’élastographie par IR, cas 1, 3 et 4 sont a éviter absolument
puisqu’ils correspondent a des résolutions d'imagesuffisantes pour échantillonner correctemant |
longueur d'onde. En général, on choisit la frégeentexcitation mécanique et la résolution
d’'imagerie de fagon a étre dans le cas 2 ou I&cgsi se présentent souvent ensemble sur une image
Le cas 5 est généralement inaccessible avec lasitiéas d’imagerie et les fréquences disponibles.

Comme on le voit, le choix de la résolution et @gamme de fréquence utilisées conditionne
la qualité de I'acquisition d'élastographie par IRM

1.5. Problemes inverses — solutions perverses

1.5.1.Généralités sur les problemes inverses

Les problémes inverses désignent les méthodestalgayues permettant de retrouver le plus
précisément possible les causes d’'un phénoménedgpkys partir d’'une connaissance, souvent
lacunaire, des conséquences.

Dans le cas du probleme de la propagation d’ondesmniques dans un milieu viscoélastique,
les causes sont les propriétés mécaniques du yst@tout point de I'espace et les conséquences son
les déplacements en tout point de I'espace quiteggde cette distribution de paramétres lorsgue |
systéme est soumis a une excitation mécanique eohaunesure des déplacements doit permettre de
retrouver les tenseurs d’élasticité ayant pu lesgg.

Le champ de recherche sur les problemes inversénmense et se développe trés vite, avec
des applications pour tous les problemes régisiparéquations différentielles. Chaque probléme est
unique et il n'y a pas vraiment d’approche génér&elon le type et la quantité de mesures
expérimentales accessibles, il est nécessaireieplais ou moins d’approximations et d’introduire
plus ou moins de connaissancegriori pour pouvoir résoudre ces problémes. En effetsalst
généralement « mal posés » c'est-a-dire qu'il exptiisieurs (souvent une infinité) de solutionsrpou
une situation donnée. Il faut donc faire appel & ligpothéses ou a daspriori pour « régulariser »
ces problémes. L'exemple typique d’'un probleme puaé est celui d’'un systéme d’équation linéaire
a N équations pour N+1 inconnues. Les connaissaurds systeme sont insuffisantes pour résoudre
completement le probléme.

Concernant les derniéres approches mathématiquedgpoesolution du probleme inverse de
'équation d’onde en milieux viscoélastiques inhg@ies, le lecteur intéressé pourra se référer aux
travaux d’'Habib Hammari, et en particulier au mamiisle these de Pierre Garapon [Garapon 2009].
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1.5.2.Inversion par temps de vol versus inversion complet

La propagation d’'une onde acoustique dans un miigzoélastique localement homogene est
décrite par I'équation aux dérivées partielles anfe :

p02u = p02u+ (A + £)0(0u) + @,0%u + (¢ + £)o,0(0u) (1.9)

ou u est le champ de déplacemenia densité du matériay,le module de cisaillemerg, la second
coefficient de Lamé&; la viscosité de cisaillement &la viscosité des ondes de compression.

1.5.2.1. Cas du Supersonic Shear wave Imaging

Dans le cas du Supersonic Shear wave Imaging, deédé d’inversion retenu est assez
simple : a partir du film de I'onde plane de ciggilent enregistré dans le plan d’'imagerie, il est
possible de mesurer le temps mis par le profil tmelpde I'onde pour se propager d’un point du plan
a tout autre point aligné avec le premier dansrkction de propagation du plan d’onde. La figurg 1
donne un schéma explicatif de ce procédé. La wtdssgroupe ainsi trouvée est une moyenne des
vitesses rencontrées dans le milieu entre les geints considérés. Si ces deux points sont chaisis
plus prés I'un de l'autre, on peut dire que la ualigouvée est locale en ce sens que c’est la vileu
plus locale accessible, compte tenu de la résaltitide de I'imagerie.

mm/s

dx
dt ' : ! |$1S

Figure 1.8. Principe d'inversion par temps de vhek: décalage temporel dt entre deux points voiginme
distance dx I'un de l'autre est estimé par inter@ation des images successives du film de 'o@ga permet

d’estimer la vitesse de I'onde de cisaillement leagnt entre ces deux points. Tirée de [Deffieud&0

c=

Ce procédé d’inversion ne nécessite aucune démvapatiale du champ de déplacement. Il
est donc intrinséquement robuste par rapport aiti $urtiles données brutes. Cette simplicité extréme
pour la résolution d’'un probléme inverse initialethecomplexe est obtenue grace aux choix
technologiques proposés. D’une part, I'aspect rsitaire » de I'excitation (permis par I'apport de
imagerie ultrarapide et donc «temps réel » deplapagation) permet de négliger les ondes de
compression et ainsi de fortement simplifier le bpéme inverse. D’autre part la possibilité de
« faconner » la forme de I'excitation pour créee umde quasi-plane dans le plan d'imagerie permet
une seconde simplification du probléme en réduikadimensionnalité spatiale. Sous ces hypothéses
et en négligeant le terme visqueux, I'équationsingplifiée devient :

pd uy = p(8u, + dfu,) 1.10)
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La simplicité, et donc la robustesse de l'inversahmisie, ne doit cependant pas masquer
d’autres limitations :

» La vitesse locale trouvée est une vitesse de gretipen une vitesse de phase : c’est
une moyenne pondérée des vitesses de phase dantaybupe de fréquences se
propageant au sein du méme paquet d’ondes.

» Les propriétés locales d’'atténuation du milieu aayent pas étre facilement déduites
de la baisse d’amplitude du paquet d’ondes avelistance de propagation. En effet,
cette baisse est due a deux phénomeénes physiqleesgyés:

o la véritable dissipation d'énergie mécanique absoyiar les tissus;

o et la diffraction des ondes au passage d’interfagespourrait dévier une
partie de I'énergie dans des directions différeriteselle du front d’onde
plane.

Pour résoudre ces inconvénients, un traitemenbdaéegs plus abouti a été proposé au cours
de la thése de Thomas Deffieux a I'Institut Langefdeffieux 2008]. Il consiste a considérer une
ligne compléte de points alignés le long de I'agepbpagation. Dans une fenétre spatiale glisshnte
largeur raisonnable, on calcule la transformée algri€r du champ de déplacement qui permet de
séparer les ondes se propageant a différentesefiégs. Pour chaque fréquence, on obtient une
amplitude et une phase. L'évolution de la phase daedistance de propagation donne acces a la
vitesse de phase a la fréquence donnée. La coanegssle cette vitesse de phase en fonction de la
fréquence dans une fenétre spatiale aussi petite ppssible permet de créer des cartes de la
dispersion, aboutissant ainsi & une sorte de Becpie des propriétés mécaniques locales (« Shear
Wave Spectroscopy ») [Deffiewet al. 2009]. En négligeant la diffraction hors plan, leithution de
I'amplitude de I'onde a une fréquence donnée peaussi d’accéder a I'atténuation locale.

1.5.2.2. Cas du MRE

Dans le cas du probléme inverse de MRE, il n'est passible de suivre la propagation de
'onde dans une direction privilégiée. Par con@eylRE fournit en chaque voxel d’un volume 3D les
déplacements selon les trois directions X, Y dt’@ption retenue pour la résolution du probléme est
donc celle d'une inversion locale complete de latgpn d’onde en régime isotrope (1.9).

Contrairement aux approches transitoires, la MRiBse sur une vibration monochromatique
qui injecte en permanence des ondes de compredsias le milieu d’investigation. L'opérateur
rotationnel permet d’éliminer du champ de déplaggnia contribution, irrotationnelle, due a ces
ondes de compression [Sinke$ al. 2005]. La composante de cisaillement est quantlex &l
divergence nulle. L'utilisation du rotationnel ekinc une condition indispensable & la résolution du
probleme inverse. En outre, elle simplifie I'éqoatutilisée pour I'inversion. En regroupant toutes
constantes viscoélastiques dans le module de lemsaiht complexe G*, on obtient en effet une
équation d’Helmholtz pour le rotationnel du déplaeet :

—pfG=G02q , Ge=0xdh g (1.11)
Les étapes du traitement des données sont lensesva

» Filtrage passe-bas des données brutes en déplacamendeux filtres ajustables : un
filtre spatial gaussien de largeur contrblée, etindiltre FFT 2D avec fréquence de
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coupure et ordre ajustables ; Ces filtrages sooessaires en raison des multiples
dérivations tres sensibles au bruit intervenantejigpres (calcul du rotationnel et
calcul des dérivées spatiales) ;

e Calcul du rotationnel du champ de déplacement q ;

» Calcul des dérivées de ce rotationnel nécessairezlaul des différents termes de
I'équation (1.11) ;

» Calcul direct du paramétre G* par résolution deguigtion (1.11) aprés vérification du
bon conditionnement de la matrih:‘:éq;

* Filtrage final des cartes obtenues pour élimingnvbdeurs aberrantes.

Ce traitement de données est en théorie trés conmlesqu’il considere toutes les
composantes du champ de déplacement, a partir elessyul réalise une véritable inversion de
I’équation d’onde. Plusieurs points faibles somtimseques a cette méthode :

* Nécessité de dériver 3 fois le champ de déplacermengui rend le résultat trés
sensible au bruit et impose de filtrer le déplacetnee ses dérivées ;

+ Dégradation de la résolution spatiale des cartémsticité due aux filtrages et aux
calculs de dérivées. Au final, le calcul des dé&s/én chaque point utilise les valeurs
du champ de déplacement jusqu’a 2 voxels de distenut autour du point considéré.
De l'information distante pollue donc les valeurglakticité obtenues en chaque
point. Cet effet est particulierement grave dasszienes fortement hétérogénes. Ce
point devrait étre présent a I'esprit de la persoqui interpréte les données. Il signifie
que la résolution réelle des données d’élastiatéutées par le logiciel d'inversion
n'est pas celle qu'il affiche c'est-a-dire une valpar voxel d’acquisition du champ
de déplacement...La résolution élastique n’est pakeégla résolution d'imagerie.

» Danger d'utilisation automatique des filtres spatigui peuvent par exemple mettre
du signal 1a ou il n’y en a pas lorsqu’ils sont liguees sur les données brutes, élargir
des structures anatomiques lorsqu’ils servent ermdi traitement, ou encore biaiser
'estimation de [I'élasticitt en modifiant les courbs spatiales du champ de
déplacement local. Ce point est le seul sur lelutdisateur puisse avoir une emprise
lors de I'ajustement des filtres, ce qui peut sfevén danger, puisqu’en modifiant les
filtres il peut agir sur le résultat final.

L ONGUEUR D' ONDE — RESOLUTION D'IMAGERIE —RESOLUTION ELASTIQUE

La résolution de I'équation (1.11) ci-dessus cdasés calculer G* comme le rapport de la
fréquence temporelle locale sur la fréquence dpdtiaale. Cette derniere est donnée par la coarbur
du rotationnel du champ de déplacement.

Si I'on s'intéresse a l'influence de la résolutidimagerie sur I'évaluation de cette courbure
et donc I'estimation de G*, on peut voir que damsds général d'une acquisition d’élastographie par
IRM bruitée, elle joue un rbéle ambigue:

* Sil'on augmente la résolution, alors le Rappogn@l a Bruit (RSB) diminue puisque
les voxels sont plus petits. Il en résulte une gande incertitude sur I'estimation
locale des dérivées secondes et augmentation deuesur la courbure locale du
champ de déplacement, donc sur G* ;
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Ainsi,

Si I'on diminue la résolution, alors I'estimatioevdent plus robuste (tant qu’'on reste
dans le régime ou la résolution d'imagerie estt@gtar rapport a la longueur d’'onde)
mais on perd la localisation spatiale de la valkeauvée pour G*. La résolution
élastique diminue.

il'y a pour chaque application un comproraigrouver entre précision des valeurs

d’élasticité et localisation spatiale de celles-ci.

DE L’ ORIGINE D’ UNE DISPERSION INDUITE PAR LE PROBLEME INVERSE

Si I'on fixe maintenant la résolution d’imagerie doamp de déplacement et que I'on diminue
la longueur d’'onde en augmentant la fréquence teslipp alors les propriétés élastigues changent
pour deux raisons :

Dans le cas général, le milieu est dispersif (d&pa physique vraie) ;

Le probleme inverse induit une dispersion artifleien présence de bruit. En effet, a
RSB fixé, les courbures faibles (basse fréquenoat gvaluées avec moins de
précision que les courbures fortes (haute fréeqyeAedgrement dit, une petite erreur
sur la courbure donne une plus grande erreur diastn de G* pour les basses
fréquences que pour les hautes fréquences. Il steéque les performances du
probleme inverse dépendent de la longueur d’oralément, il faudrait adapter le
RSB ou les étapes de filtrage pour maintenir lefopmances constantes en fonction
de la fréquence.

Ce phénomeéne intervient aussi lorsque les chandgsrdercourbures sont dus a des variations
d'élasticité dans le milieu, a frequence temporéile. Dans ce contexte, réaliser un filtrage spati
identique quelque soit la longueur d’onde locakeshpas une solution optimale...il faudrait pouvoir
adapter la largeur spatiale du filtre en fonctien'dlasticité locale...ce qui n’est pas possiblesgue
nous ne la connaissons pas...
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Figure 1.9. Etude de l'influence de la largeur diuef spatial gaussien utilisé sur les donnéesesret sur les
champs des dérivées du déplacement sur la pagtie d module de cisaillement Gd.

La figure 1.9 montre I'importance du choix des pagfres de filtrage sur le résultat de
linversion. Elle présente des résultats obteimusvivo sur des expériences dans le sein d'une
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volontaire. La résolution de l'acquisition est derd dans les 3 directions. Pour deux fréquences
d’excitation différentes (65 et 100Hz), on peutrvone forte dépendance, plus importante a haute
fréquence, de I'élasticité calculée en fonctionladargeur du filtre gaussien. La comparaison est
effectuée avec ou sans filtrage FFT passe bas @iicaaohel sur les données. Ce filtre est réglé pour
conserver 85% de I'énergie du champ de déplacerberfiltrage FFT tend a limiter la sensibilité du
résultat a la largeur du filtre gaussien puisqed charge d'éliminer les contributions hautes
fréquences a la place du filtre gaussien lorsqug-ceest trop étroit. Le filtrage FFT devient tila
lorsque la largeur du filtre gaussien devient saffiment large.

Deux plateaux sont visibles sur cette courbe. lesnpgr correspond a aucun filtrage et n'est
pas vraiment intéressant. Le second semble comdsp@ un seuil de filtrage pour lequel on élimine
beaucoup de bruit et peu de données. Pour desfptus larges, on commence a couper sérieusement
dans les données et le résultat devient faux. Wncbapromis pour le filtre gaussien correspond donc
a choisir une largeur comprise entre 1 et 1.5 pi@l02-0.03dm dans le cas de la figure 1.9). Qéest
choix qui est fait pour tous les traitements dend@s qui suivront.

1.5.3.Un exemple simple en simulation

Pour illustrer les limites du probléeme inverse pamgmé en élastographie par IRM, prenons
I'exemple simple d'une sphére dure dans un miliels mou. Le diameétre de la sphére est de 2cm. La
sphere n’est pas placée exactement au centre daumibu de facon a briser la symétrie du systeme.
La vitesse de cisaillement est prise égale a 4anis th sphére et 2m/s a I'extérieur. L'atténuatisn
nulle partout. Les données d’'une expérience d@dmaphie IRM a 200Hz sont simulées en 3D a
l'aide d'Acel, un code de simulation aux différeadmies disponible au laboratoire. Ce code modélis
la propagation d’'ondes de compression et cisailitmans les milieux hétérogenes 3D présentant des
contrastes de module de cisaillement, de modutmd®gression, de leurs viscosités associées et enfin
de densité. Aucun bruit additionnel n’est ajout& données. Cette absence de bruit permet de tester
les limites intrinseques de linversion. La résmotde la simulation est de 1mm isotrope ce qui
correspond a la résolution des acquisitions exmriales cliniques habituelles, dans le sein par
exemple. Le champ de vue total est un cube de ecod.

Les images de la figure 1.10 montrent des exengdesartes de déplacement ainsi simulées.
Notons gu'ici la taille de I'inclusion est chois&actement égale a une longueur d’onde dans leumili
mou. Nous sommes donc ici dans un cas intermédiaire les cas 2 et 6 présentés plus haut.

Les cartes obtenues pour les parties réelle Gdhaginaire Gl du module de cisaillement,
apres inversion du champ de déplacement sont dsrsugda figure 1.11. Un filtrage gaussien sur un
pixel a été utilisé dans toutes les directions.
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Figure 1.10. Composantes X, Y et Z du champ deagdéphent simulé dans la tranche centrale de lasghén
instant donné du cycle d’excitation sinusoidal @r28) une fois le régime permanent établi.

 e— i~

Figure 1.11. Résultats de l'inversion MRE pour wimaulation 3D d'une onde a 200Hz dans un milieu non
visqueux a 2m/s avec une inclusion sphérique nsqueuse a 4m/s.

Pour comparaison, la simulation d’une expérienceaS&é effectuée sur un milieu presque
identique. La seule différence est la valeur détkesse dans le milieu mou qui est prise égale & 1m
dans ce cas. La figure 1.12 présente la cartetegsei utilisée, quelques échantillons temporefdrdu
de la propagation d’'une onde transitoire a trabadusion ainsi que la carte de vitesse obterpes
inversion. La figure 1.13 présente enfin le résudtane acquisition réelle dans un gel contenamt un
inclusion sphérique. La concordance entre simulatoexpérience est bonne.
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15ms

Figure. 1.12. Simulation d'une acquisition SSI damsmilieu & 1m/s contenant une inclusion a 4mfscéA
inversion, une vitesse de 3.7m/s est retrouvée ldackision.

Figure 1.13. Carte de vitesse de groupe obtenug wiaigel mou contenant une inclusion sphérique garda
technique SSI. La carte est superposée sur l'iBgede échographique.
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A partir de ces résultats, il est clair que, mémd'absence totale de bruit expérimental, le
probleme inverse en MRE devient instable et fausgo’il rencontre des hétérogénéités (ici les bords
de la sphére). Basé sur I'hypothése d’'un milieuané&giement homogene sur le voisinage utile au
calcul du module de cisaillement d’'un point donltedgorithme est alors mis en échec. Cela est vrai
sur au moins 2 voxels tout autour de la frontiéreeeles milieux de propriétés différentes. Danseno
exemple, la partie réelle du module de cisaillene=ttsous évaluée tandis qu’une partie imaginaire
non nulle apparait aux interfaces. L'algorithmedtatonc a introduire une fausse viscosité aux
interfaces des zones fortement hétérogenes. Cplig@x aussi la présence de voxels plus mous sur le
pourtour de la zone d'étude. Dans le cas plus gértun milieu non localement homogéne, il
faudrait inverser I'équation d’onde suivante pooague composante du déplacement:

pdiu,=a, (A9, u;|+ad,. (u d, u, +d, u;) |+ termes visqueux
pdiu, =a, (43, u, )+ 3, (n(a, u, +a,u)) q (1.12)

Cela suppose de trouver beaucoup plus de param@esnodules mécaniques et leurs
gradients) a partir des mémes données.

On peut toutefois noter que I'estimation du moddjmamique est exacte dans les zones
homogénes mais aussi dans la zone centrale daus$ion. L’algorithme d’inversion donne donc des
résultats concordants lorsque I'on peut considérenilieu localement homogéne sur la zone ou est
réalisée l'inversion (typiguement une zone de Selg)x

En outre, le caractére permanent de I'excitatiah dpparaitre des zones de déplacements
faibles. En ces points, le rapport signal a brsiittes faible et le probléme inverse devient irsjine.
En raison du filtrage des champs, un signal estdeunéme mesuré en ces points. Il est lié au champ
sur les voxels voisins. Au final, le calcul de Gf ees points revient a diviser une valeur q pratde
zéro (car calculée avec une seule dérivée spagiate)nV-g moins proche de zéro (car intégrant des

données de voisins plus éloignés en raison desi&de spatiales). Il en résulte des zones de raodul
de cisaillement artificiellement faible comme omuple voir dans la zone molle homogéne de la figure
1.11.

1.5.4Du risque de sur-interpréter des artefacts

Comme on le voit, aucune solution d’'inversion n’patfaite. Plusieurs raisons expliquent
cela : résolution d’'imagerie finie, présence dettsur les données, milieux fortement inhomogénes
localement...Toutes les techniques d’inversion patiétre mises en échec plus ou moins facilement.
Il en résulte des solutions a analyser avec priggaut faut bien connaitre les hypothéses utiksée
pour ne pas risquer de sur-interpréter des artefgénérés par l'inversion. Dans le cas du MRE
notamment, les résultats sont faux lorsque lesrdgd@cités (et leurs contrastes) deviennent
importantes. Pour s’en sortir, il faut soit augneena résolution d’acquisition pour obtenir undl¢ai
de voxels petite devant les hétérogénéités typjquest pouvoir appliquer une théorie
d’homogénéisation et considérer ainsi le milieu bgéme effectif correspondant au milieu hétérogéne
étudié. Une analyse locale des valeurs d’élastitiéét alors plus possible. Il faut passer par une
moyenne statistique.

Finalement, en condition réelles, il semble que dégorithmes les plus sophistiqués ne
donnent pas forcément les résultats les meilletirgue d'un point de vue computationnel les
algorithmes rapides tels que le temps de vol aiergtvantage.
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Contexte de I'étude des pathologies du foie

Ce chapitre présente les résultats de I'applicafiagnostiquen vivo de I'élastographie par
IRM a 7T chez des modeles animaux, dans deux osglnoie puis le cerveau.

Tout d'abord, le potentiel de la technique est é¥alans le contexte de la stéatose et de la
fibrose hépatique. Différentes modéles de pathetogiu foie chez le rat sont testés dans le but de
déterminer les modifications biologiques a I'origides changements de propriétés viscoélastiques et
ainsi d’'exhiber des paramétres permettant une titgniegrécoce des pathologies, une stadification et
méme une différenciation entre pathologies pro¢siEstose simple versus stéatohépatite).

Dans sa seconde moitié, ce chapitre du manusardieétle potentiel de la technique
d'élastographie par IRM sur des pathologies dueaarvPour ce faire, différents modeéles de maladies
démyélinisantes sont étudiés chez la souris. L'thgse envisagée est I'existence d'une influence de
la quantité de myéline sur les propriétés visco@ass de la substance blanche.

2.1. Contexte de I'étude des pathologies du foie

Cette étude a été réalisée a I'ESPCI en collalworavec I'université catholique de Louvain.
La présente étude chez le rat a eu lieu entre 202608 au Laboratoire Ondes et Acoustique grace au
systeme d’élastographie IRM 7T du petit animal tfyee par mes soins. Apres cette phase de
développement, j'ai réalisé la préparation des anir(entretien, nourriture, rasage) et les acagoiisit
IRM in vivo avec Najat Salameh de l'université de Louvain, dentavail de these, a dominante plus
clinique, portait sur la validation de I'élastogné pour le diagnostic des pathologies hépatiques
chroniques. Une lecture du manuscrit de these d8d\ameh et en particulier des trois premiers
chapitres est recommandée au lecteur intéressélapdnématique pour une introduction plus
approfondie sur les pathologies du foie et les odgh d’'imagerie envisagées actuellement [Salameh
2009].

Apres une introduction sur la problématique médiqgdnérale, les expériences d’'imagerie
réalisées a 'ESPCI et leurs résultats clefs sokggntés ici. Les résultats biologiques et hisiglogs
principaux sont aussi rappelés succinctement, Qigits aient été obtenus sans ma participation
expérimentale. lls sont nécessaires a la bonne réapsion des conclusions de I'étude. L'étude
complete a été publiée dans Radiology [Salaeteth. 2009].

2.1.1Le foie sain et les pathologies du foie

La prévalence mondiale de la stéatose hépatiquealtoolique augmente [Farrell et Larter
2006]. Elle a atteint une proportion épidémique &l$A, en Europe et dans la plupart des zones
urbaines des pays en développement [Pitt 2007] awedncidence accrue chez les enfants [Nelili
al. 2008, Sagiet al. 2007, Imhofet al. 2007]. Bien qu’aucun traitement efficace n'ait emeceté
clairement trouvé contre la stéatohépatite, desoapps thérapeutiques prometteuses sont testées
actuellement dans des campagnes cliniques de gramlergures [Olt al. 2008, Siebler et Galle
2006]. La maladie a deux formes naturelles : sg&gah@patique simple qui couvre 80% des patients et
suit un court bénin. La deuxiéme forme de la mal@dit la NASH (Non Alcoholic SteatoHepatitis en
anglais) qui est plus grave et associée avec uneidité et une mortalité bien plus élevées. NASH es
caractérisé par la présence d’une inflammatioriugtedfibrose du foie en plus de la stéatose. Ediet p
donner une cirrhose du foie, un disfonctionnemegpatique terminal et des carcinomes
hépatocellulaires. Par conséquent, il est impordania distinguer de la stéatose le plus précocemen
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possible [Wieckowskaet al. 2007]. Les tests biochimiques actuels et l'imagedaventionnelle
mangquent de précision pour cela [€thal. 2008]. La biopsie reste donc actuellement la sedthode
fiable pour diagnostiquer et suivre le NASH.

L’imagerie IRM peut étre utilisée pour aider a déte et grader la stéatose hépatique [Hussain
et al. 2005, Qayyumet al. 2005, Reedeet al. 2007]. Cependant, elle ne peut pas distinguer la
stéatohépatite de la stéatose simple. L'élastoggagiar ultrasons et plus récemment par
I'élastographie par IRM sont apparues comme debadés prometteuses pour aider au diagnostique
précis et a la quantification de la fibrose. Ilt&8 démontré que I'élasticité du foie augmente avec
'augmentation de fibrose [Huwaet al. 2006, Huwartket al. 2007, Huwaret al.2008, Rouvieret al.
2006, Salamelet al. 2007, Yinet al. 20074, Yinet al. 2007b, Ziolet al. 2005, Sandriret al. 2003,
Coco et al. 2007, Lupsoret al. 2008]. Les études préliminaires sur I'hnomme ont mbrue
I'élastographie ultrasonore transitoire 1D (Fibao$g pourrait aussi représenter un outil utile pour
scorer le stade de fibrose dans NASH [Yonetdal. 2007, Yonedat al.2008]. Cependant, la capacité
a diagnostiquer NASH suffisamment t6t, avant I'afijman de fibrose reste impossible sans biopsie.

La rhéométrieex-vivoa montré que I'élasticité du foie augmente auestagtcoce avant la
déposition de collagéne fibrosant [Georgeal.2007]. Une augmentation de I'élasticité sans fibras
aussi été mesurée par élastographie transitoir@satiore chez des patients atteints d’hépatitéevira
aigue [Arenaet al. 2008]. L'inflammation et la fiborogenese ont été géiges comme cause potentielle
de cette augmentation d’élasticité précoce. A notrenaissance, cette augmentation précoce, avant
apparition de fibrose n'avait pas encore été dérdotans le cas des stéatoses non alcooliques, ni
méme mesuré par élastographie IRM. Par conséqiestests sur le rat ont été entrepris pour étudier
la valeur de I'élastographie par IRM dans le catiréa détection non invasive du NASH dans le foie.

2.1.2 Présentation de I'étude et choix des modeéeles animau

L'étude a été approuvée par le comité éthique lpcair 'expérimentation animale. Elle
concerne 55 rats males Sprague Dawley (poids m@@8y + 53 (écart type), a&ge moyen 9
semainest2) hébergés individuellement dans desscageacier inoxydable maintenues a une
température moyenne de 21°C+1. Les cages sontgslazds une piéce avec éclairage programmeé sur
des cycles de 12 heures. Parmi les 55 animauwatldnoacces libre a la nourriture standard etaul’e
dont 12 sont les animaux contrdles pour I'étudeyge C). Les 3 autres ont servis pour le test de
reproductibilité des mesures d’élastographie acénsistant en 3 acquisitions chacun a quelques jour
d’intervalle.

24 rats ont été nourris avec une diete déficiente agide aminé L-choline, sans
supplémentation de méthionine. La stéatohépatite alcoolique est généralement simulée par une
diete déficiente en choline-méthionine. Pour miétudier l'influence de la graisse sur les valeurs
d’élasticité, un décalage temporel entre apparitieria stéatose et de la fibrose est nécessaise. Le
modeles déficients en choline et méthionine negmtésit pas ce décalage contrairement au modele
choisi, uniqguement déficient en choline [Ibanet al. 2007, Leclercqet al. 2006]. De plus,
inflammation et la fibrose apparaissent globalemglus tardivement chez les Sprague Dawley que
chez d'autres rats d’'ou le choix de cette race.skal inconvénient du modéle choisi est que
I'inflammation reste relativement faible par rappaux valeurs réelles chez 'lhomme.

Pour atteindre différents stades de stéatohépditeats ont suivi cette diete pendant 2
semaines (groupe CDD2), 8 autres pendant 5 semé@nespe CDD5) et les 8 derniers pendant 8
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semaines (groupe CDD8). Un rat du groupe 2 semaisgiemort pendant I'induction de I'anesthésie
avant imagerie IRM.

Pour étudier l'influence de linflammation sur lesesures viscoélastiques, I'étude d’'un
modéle simulant des lésions hépatiques aigues angiéagée. Aucun modele parfait n’est connu a
'heure actuelle, c'est-a-dire un modeéle induisane inflammation sans endommager d’autres
organes. Lors de tests préliminaires a notre étNd&alameh a finalement obtenu une inflammation
maximale avec une nécrose minimale par injectitra ipéritonéale (IP) d'une dose unique de CCl
0.75mL/kg suivie d’'une imagerie IRM exactement 48ist injection. 8 rats ont suivi ce traitement
(groupe CCl4).

Enfin, la stéatose pure a été étudiée sur 8 ardatesLe modéle généralement étudié dans ce
contexte est celui du rat génétiquement modifiéselzpii présente une stéatose massive a I'age adulte
En raison des contraintes d’encombrement dans I'lRMdes rats de plus de 350g ne peuvent étre
imagés en élastographie. Des études précédentesiamité qu'un régime enrichi a 5% d'acide
orotique induisait uniquement une stéatose micgicuéaire diffuse [Starkeét al. 2003]. Aprés un
travail d’optimisation, N. Salameh a établi queethaines d’une telle diete était une bonne durée pou
éviter les lésions toxiques apparaissant ultériearg.

2.1.3 Protocole d'imagerie IRM

Les rats ont été anesthésiés par injection IP dagktail constitué de 80mg/kg de kétamine
(Pfizer, Belgique) et 10mg/kg de xylazine (BayetleAagne). Ils sont rasés sur 'abdomen pour
établir un bon contact avec un piston vibrant denéocorrigée pour un meilleur couplage. Ils sont
positionnés sur le vibreur d’élastographie (Figlre), de fagcon a ce que toute la cage thoracique
contribue a propager les ondes dans le foie. Lt@édgaphie IRM décrite au 1.2 est acquise a 300Hz,
fréquence optimisée pour avoir plusieurs longueadiondes dans le foie et une profondeur de
pénétration suffisante.

Compte tenu du contenu riche en fer du foigti@sulaires courts), il est nécessaire de réaliser
toutes les séquences d’'imagerie avec des TE dg@@sns). Ce travail de préparation des séquences a
été réalisé sur des animaux tests avant le déHiétdee.

Huit tranches anatomiques adjacentes sont acqp@esne séquence gradient écho avec les
parametres suivants : TR=455ms, TE=3.8ms, angledeule=40°, 4 moyennes, champ de vue carré
de 53mm de coté et taille des voxels 207um*207u@pE®3. La durée d’'acquisition avec
synchronisation respiratoire est de I'ordre de Butas.

L’élastographie est ensuite acquise exactementldamaémes tranches avec le méme champ
de vue et une résolution isotrope de 830um. Qudjneamiques temporelles sont acquises,
équiréparties sur I'excitation sinusoidale. Le T&R fixé & 350ms et le TE a 18.33ms. L’acquisition
avec synchronisation respiratoire dure environ Buteis pour chacune des 3 directions d’encodage du
mouvement.

Pour chaque rat, la préparation, le positionneraehimagerie ont duré environ une heure. La
reconstruction des parametres viscoélastiques edigt décrite au chapitre 1.5. Bien qu’imparfaite
comme nous l'avons vu, cette inversion donne dadteds satisfaisants dans des milieux relativement
« macroscopiquement homogenes » comme le foie uersg longueur d'onde est suffisamment
courte. En outre, méme si les cartes viscoélagtiquenues contiennent des artéfacts, le fait
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d’analyser les données en faisant des moyenndsuduitorgane permet de réduire I'influence de ces
artefacts sur les valeurs mesurées. Comme noussdkovoir, les résultats MRE sont clairement
corrélés a la pathologie ce qui est un signe de ple I'origine physiologique des variations
d’élasticité observées et du caractére non critijuse présence limitée d'artefacts.

2.2. Résultats sur plusieurs modeéles de fibrose non
alcoolique chez le rat

2.2.1.Résultats d’élastographie par IRM

Les images de phase IRM montrent une bonne prdpag#ts ondes a travers le foie comme
en témoigne les exemples de la figure 2.1. La dhptibilité des acquisitions a été évaluée a 9% pou
les valeurs de la partie réelle du module de tésaént et a 10% pour sa partie imaginaire. Pour les
rats contrble, la valeur moyenne sur le foie dedetie réelle du module de cisaillement Gd est de
1.82kPax0.22. Pour les rats ayant suivi la diefeci@déte en choline, les valeurs de Gd aprés 2,% e
semaines étaient respectivement de 2.24kPa+0.12kRPa+0.45 et 2.90kPa+0.49 avec une différence
significative pour chacun des groupes par rappaxt @ntroles (P<0.005). La partie imaginaire du
module de cisaillement Gl suit la méme augmentadioec 0.59kPa+0.12 pour le groupe contrble et
0.86kPa+0.10 apres 2 semaines, 1.08kPa+0.20 am@sdines et 1.14kPa+0.19 aprés 8 semaines de
diete. La encore, la différence avec le grouperétmetait significative (P<0.005) dans chaque cas.
Le groupe nourris a I'acide orotique a un Gd mogen2.10kPa+0.15 sans différence significative
avec le groupe contrdle (P=0.017). A contrarioaGymente significativement a 0.77kPa+0.11 pour
ce groupe. Dans le groupe ayant recu une injectiotétrachlorure de carbone, les deux parametres
viscoélastiques augmentent significativement pppod aux rats contrles avec Gd=2.96kPa+0.63 et
GI=0.85kPa+0.22. Ces résultats sont résumés sigule 2.2.
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Figure 2.1 : Exemple d’'images obtenues pour umetm® axiale d'un rat. Image anatomique haute résalgen
haut a gauche), superposition des cartes des paéwtle (au milieu) et imaginaire (a droite) dudule de
cisaillement, calculées dans la zone du foie setgresn rouge. La ligne du bas présente les trorposantes
du rotationnel du champ de déplacement a un indtany/cle d’excitation mécanique.
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Figure 2.2 : Comparaison des valeurs de Gd et @&noles pour les différents groupes de rats : clasti@),
déficients en choline aprés 2 (CDD2), 5 (CDD5) ¢EBD8) semaines de diete, nourris a I'acide orai¢OA),
et ayant subi une injection de tétrachlorométh&@@l4). Une augmentation significative des deux petaes
est observée pour tous les groupes malades sapd@de groupe traité a I'acide orotique. NB : Laxtpe réelle
du module de cisaillement est ici abusivement ampet élasticité » et sa partie imaginaire « vigéosi
L'astérisque signifie un écart statistiquement iggaif avec le groupe contréle (p<0.005).
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2.2.2 Principaux résultats histologiques

Les résultats histologiques principaux sont pré&sestr les figures 2.3 et 2.4. Des analyses
biologiques ont aussi été effectuées et peuvem &buvés, ainsi que l'analyse compléte de
I'histologie dans [Salamedt al.2009].
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Figure 2.3: Exemples d'images histologiques dandole de rats montrant une stéatose microvésreulai
(accumulation de lipides) chez les rats nourrigéde orotique (image a, x400), une stéatose masioulaire
sévere chez les rats déficients en choline (imagel®0). Chez ces derniers, la fibrose (collagést)absente
aprés 2 semaines de diéte (image ¢, x200) tanéisigs ponts fibreux apparaissent aprés 5 semaimageg d,
x200, fleche). Une analyse morphométrique des dmmnhistologiques montre que la stéatose est
significativement augmentée chez les rats défisientcholine et nourris a I'acide orotique (imajjéaadis que

la fibrose augmente uniquement chez les rats @éficien choline aprés 5 et 8 semaines, par rappart

animaux contréles (image f). * p<0.005.
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Figure 2.4 : Quantification de l'inflammation (ima@) et des protéinesSMA (image b) pour les différents
groupes de rats de I'étude. Une inflammation sigaifve est mesurée pour les rats déficients efirghapres 5
et 8 semaines et chez les rats ayant subi undionjete CCI4. L'activation des myofibroblastes (& par le
marquage desSMA) est observée chez les rats déficients enmhet CCl4. * p<0.005.

2.2.3. Analyse des résultats

Les résultats obtenus montrent que les paraméisesélastiques du foie des rats apres 2
semaines de diéte induisant la stéatohépatite antgnteavant I'apparition de fibrose. Chez les rats
avec stéatose seule une augmentation de la vis@asis augmentation de I'élasticité concomitante a
été observée. Cela suggere que I'élastographilRpapeut étre utile pour détecter le NASH au stade
précoce.

Une augmentation précoce de I'élasticité avant @ippa de dépdts de collagene a été
récemment observée dans plusieurs étudedro etin vivo [Georgeset al. 2007, Areneet al. 2008].
Dans notre cas, la méme observation est faite tdezats avec atteinte hépatique aigue. Par
conséquent, 'augmentation d’élasticité en elle-mériest pas forcément synonyme de stéatohépatite
mais elle permet de faire la différence entre &atstse simple et la stéatohépatite chez les patient
pour qui 'imagerie IRM ou US suggeére la préseregaisse infiltrée dans le foie.

Des variations de plusieurs paramétres tissulgigesent contribuer a 'augmentation précoce
d’élasticité avant dépbt de collagene. Une anadyatistique poussée prenant en compte les mesures
d’'imagerie IRM et les quantifications histologiquetsbiologiques a permis d’évaluer les corrélations
entre les parameétres mécaniques, les mesuresolgisiods et différents marqueurs biologiques de la
fibrogenése. Cette analyse fait principalementoréissune corrélation forte entre I'activation des
myofibroblastes et la partie réelle du module daitement. Cela conforte I'hypothese de I'exisgen
d’'une relation entre le durcissement de la matideacellulaire et I'activation des myofibroblastés
a été déemontré que ces cellules peuvent « sefdl saugmentations de dureté de leur substrat et
s’activer. Inversement, cette activation va ausgjneenter la dureté de la matrice et la contracter
[Georgeset al. 2007, Gacat al. 2003, Demoulieret al. 2005, Wells 2005, Tomased al. 2002]. Il
s'agit la d'un cercle vicieux.

Outre I'activation des myofibroblastes, différerstres mécanismes ont été évoqués pour
expliquer 'augmentation précoce d'élasticité déas pathologies diffuses du foie [Georgasal.
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2007]. Premierement, I'inflammation pourrait géméte I'cedeme responsable d’une compression du
tissu augmentant son élasticité et/ou sa viscfisidale 2007]. Cependant, dans le modele déficient
en choline, les rats présentent une inflammatiodér&e qui n'augmente pas significativement par
rapport aux animaux contréles. Cela suggéere qudldihmation n’'est pas un des responsables
principaux de l'augmentation d’élasticité observE@tude ex vivopar George®t al. a montré que
l'inflammation n’est pas un facteur important paugmentation de la dureté du foie et la corréfati
trouvée par Lupscet al. dans une autre étude était significative mais faide [Lupsoret al. 2008].
Deuxiémement, I'hypertension portale causée pgofglement des hépatocytes remplis de graisse, la
contraction des myofibroblastes perisinusoidaux leetdéposition de collagéne dans I'espace
perisinusoidal a été suggérée comme mecanisme fanind’expliquer I'élévation d’élasticité sans
fibrose [McCuskeyet al. 2004]. Cependant, I'hypertension ne peut sans dpaseexpliquer cette
augmentation a elle seule puisque des étagesvoont observé celle-ci en I'absence de changements
hémodynamiques [Georgest al. 2007]. Troisiemement, il a été suggéré que la uktion du
collagene par la famille des lysyl-oxidase pousaigmenter la dureté du foie avant méme l'activation
des myofibroblastes [Georges al. 2007]. Finalement, plusieurs des causes répertoigégeuvent
agir de concert. Quoiqu'il en soit, la détection adte augmentation précoce par IRM, si elle se
confirme chez les patients ouvre des horizons renuw@our la détection et le suivi du traitementade
stéatohépatite.

Aucune influence de la stéatose pure sur I'éldéticia été trouvée. Cela est en accord avec
des études précédentes par élastographie US [B@&baili 2003] et IRM [Huwartet al. 2008] sur des
patients. Cependant, I'augmentation de la viscakita la stéatose est observée pour la premiére fo
L’élastographie transitoire par US (et en parteule Fibroscan) ne peut pas détecter cette infién
I'heure actuelle faute de pouvoir mesurer propreantiatténuation de I'onden vivo. Comme nous
I'avons dit au paragraphe 1.4.2, cette lacune pdiyprochainement étre comblée par la technique SSI

En conclusion, les résultats de cette étude [Sddanal. 2009] montrent que chez les rats
avec stéatose hépatique, 'augmentation d’élastiesit un marqueur précoce de la stéatohépatite,
apparaissant avant la déposition de collagéne ldamstrice et lié a I'activation des myofibroblaste
Si ces résultats sont confirmés chez les patigtésts de NASH, ils suggerent que I'élastographie
pourrait faire la distinction entre simple stéat@testéatohépatite et donc jouer un réle pour la
détection et le suivi de traitement de cette patiiel

2.3. Limites de I'étude et perspectives

2.3.1Limites de I'étude

Les limites de I'étude présentée ici sont multipleeemierement, le meilleur modele de rat
pour NASH fait toujours débat. Le modéle déficientcholine utilisé ici est reconnu comme modéle
de la pathologie [Arenat al. 2008, Ibanezt al. 2007] mais il peut aussi présenter une régénération
hépatique par promotion des « oval precursor ee[Makae 1999]. Cela n’a pas été observé dans
notre étude. Deuxiemement, toutes les causes pEsssilaugmentation d’élasticité du foie n'ont pas
été testées. L'activation des myofibroblastes n'gsfune cause identifiée parmi d’autres.
Troisiemement, les stéatoses induites par lesrdiffé modeéles utilisés sont de nature différentes
(macrovésiculaires pour la diete déficiente enialeokt microvésiculaires pour I'acide orotique)sLe
résultats de I'étude doivent donc étre confirmészdbs patients atteints de NASH. Quatriemement, il
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est a premiére vue surprenant que I'analyse $tptishe fasse pas apparaitre de corrélation ezgre |
mesures d'élasticité et la fibrose, mais seulemmréc I'activation des myofibroblastes. Cela
s’expligue sans doute par la faible taille de lauflon d’animaux ayant présenté une fibrose
importante. Dans la plupart des cas, une fibrosdémie a été observée. Cinquiemement, pour les
raisons indiquées plus haut, seules les valeurenm®s d’élasticité et de viscosité prises sur l®ut
foie ont d0 étre considérées dans cette étude. rsu@orrélation spatiale entre les paramétres
viscoélastiques et I'évolution locale des difféeemtarqueurs histologiques n’a pu étre envisagée bie
que cela présente certainement un grand intérénet

Enfin, pour chercher a détecter précocement ldacstéaet la corréler avec nos mesures de Gd
et Gl, sans avoir a sacrifier les animaux, il auéé intéressant de disposer d’'une séquence de
guantification de la graisse dans le protocole dferie. Il faudra I'envisager pour les futures ésud

sur le sujet.

2.3.2 Perspectives de I'élastographie par IRM du foie

2.3.2.1. Confirmation sur des patients

Les perspectives de cette étude des pathologidsi@sur le petit animal sont nombreuses.
Tous d’abord, comme nous l'avons déja mentionrg¢ctmclusions obtenues dans ce travail I'ont été
sur des modeéles animaux reproduisant imparfaitetaeptathologie. Dans ce contexte, la premiere
perspective suggérée est de confirmer nos résusliatdes patients atteints de stéatose simple et de
NASH. Cela est en cours dans I'équipe du profesBeMan Beers a I'hépital Beaujon.

2.3.2.2. MRE multifréquence

Une seconde perspective intéressante consiste acquisition de données MRE
multifréquences pour tester les hypotheses émames ld chapitre 3 sur la sensibilité de la déperaian
fréquentielle des modules élastiques en fonctios clgangements microstructuraux du foie. En
particulier, un rapprochement entre dispersion,ntjtéa de fibrose et de stéatose mesurées a
I'histologie. Une hypothése plausible serait quaudimentation de la fibrose induise une élévation
globale du module élastique (faiblement dépendamte fréquence) tandis qu’'une augmentation de la
stéatose joue sur l'atténuation qui, par le bias delations de Kramers Kronig, augmenterait la
dispersion (pente de la dépendance fréquentieflaraalules viscoélastiques). Ce dernier phénomene
suppose l'existence d'une fréquence « pivot »,sipsment nulle, a laquelle les changements
d’'atténuation n’'impactent pas sur la valeur d'étést, et au dessus de laquelle les modules
augmentent lorsque I'atténuation est accrue. Desi€ds actuels de mesures mono fréquences, il est
donc impossible de faire la distinction entre lesxdphénoménes susmentionnés.

L’acquisition de données a d’autres fréquencesailesionc étre intéressante, que ce soit par
I'apport d'informations additionnelles sur le mili€si les données viscoélastiques a ces fréquences
sont indépendantes des données a 300Hz) et/oue panforcement des effets vus sur les seules
données a 300Hz (si les nouvelles données sontamos npartiellement corrélées aux données a
300Hz).

En outre, chez 'homme, méme si des acquisitiopkisieurs fréquences restent aujourd’hui
difficilement envisageables en routine compte téaula longueur des acquisitions, une étude clinique
a plusieurs fréquences serait également intéressa&m effet, elle permettrait de déterminer la
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meilleure fréquence unique souhaitable a laqueigohrameétres viscoélastiques sont les plus sessibl
aux changements biologiques sous jacents. A priminpte tenu de I'existence méme de la
dispersion, cette fréquence «la plus discriminantgevrait étre la fréquence la plus élevée
technologiquement accessible c'est-a-dire perntettae pénétration des ondes de cisaillement
suffisamment profonde pour permettre I'inversios dennées sur tout le foie.

2.3.2.3. Comparaison avec des acquisitions SSI

Enfin, une perspective intéressante de ce traeaditsde comparer les résultats MRE avec
ceux obtenus par US. L'élastographie ultrasonaesitoire par Fibroscan est d’'une mise en ceuvre
plus simple que I'élastographie par IRM mais ilté éontré sur un faible échantillon de patients
gu’elle donne des résultats moins précis pour lesumes d’élasticité du foie, résultats nécessitant
d’étre confirmés sur une plus grande cohorte deemat La question de la capacité des méthodes
ultrasonores a détecter I'élévation précoce dadi@ité dans le cas de la stéatohépatite nonlajoeo
reste ouverte, notamment avec les nouvelles appsdi telles que le SSI [Mullet al.2009].

Pour tester le potentiel du SSI, nous avons rédiséacquisitions d’élastographie ultrasonore
sur une partie des rats de I'étude (voir figurg.2ZXela a été réalisé avec l'aide de JL. Gennig$dn
Deffieux. Compte tenu de la petite taille et de fédble profondeur de l'organe, une sonde
échographique a haute fréquence (8MHz ou méme 13MiHait dO étre utilisée pour pousser dans le
foie avec une qualité optimale pour I'imagerie edm B et le suivi de speckle (pour I'élastographie)
Malheureusement, ces barrettes échographiqueseméfsas disponibles au laboratoire a I'époque, et
une sonde a 5SMHz a été utilisée.
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Figure 2.5 : Mesures de la vitesse de cisaillerpantSSI pour les différents groupes de rats norneauourris
avec une diete déficiente en choline. Corrélaties sultats avec le pourcentage de fibrose.

Ces résultats ultrasonores, obtenus dans des iomsdious optimales, sont bien corrélés aux
observations faites en IRM. lls montrent le potntle cette technique rapide et portable. Une
comparaison plus poussée aprés optimisation durielaté des séquences US serait souhaitable mais
ces premiers résultats SSI chez le petit animaietient déja a la technique un bel avenir, non
seulement sur le petit animal dans les laborataieesecherche, mais aussi pour le diagnostic claniq
des pathologies du foie dans les hépitaux. Le ledtgéressé par I'application de la technique SSI
dans le foie chez I'homme pourra se référer au itleaporrespondant dans la thése de Thomas
Deffieux [Deffieux 2008].

64



Mesurer I'élasticité du cerveau, pour quoi faire ?

Dans cette deuxiéme partie du chapitre, les résultfacquisitions d’élastographie obtenus
dans les cerveaux de rongeurs sont présentés.udgaremier temps, des animaux sains sont étudiés.
Les résultats sont mis en perspectives de donnéeséss. Ensuite, les propriétés mécaniques de
différentes structures du cerveau sont étudiéesz ches souris atteintes de maladies
neurodégénératives.

2.4. Mesurer I'élasticité du cerveau, pour quoi faire ?

2.4.1 Mieux connaitre la réponse mécanique du cerveau

2.4.1.1. Un grand nombre de traumatismes craniens

Les traumatismes craniens restent une cause gsantisde mort et d’handicap sévére dans le
monde. Dans les pays occidentau, ils représeeter#005 environ 15% du total des décés et des
handicaps permanents (20% en 2020) et sont mémeneipale cause de décés chez les jeunes
adultes [Finfer et Cohen 2001, Jennett 1996]. LB§ (pour Traumatic Brain Injuries, en anglais)
seront la 3™ cause de décés et de handicap sur toute la pioputat 2020 [Finfer et Cohen 2001].
D’aprés une étude de I'EBIC (European Brain Inj@gnsortium, consortium européen sur les
traumatismes cérébraux en anglais), 51% des tréamedt du cerveau sont liés a l'utilisation de
véhicules motorisés [Murrast al. 1999], puis suivent les chutes, les attaques sadgia d’armes a feu
[Finfer et Cohen 2001, Thurmazt al. 1999].

Les dommages au cerveau sont produits par degseffercompression, de tension et/ou de
cisaillement qui peuvent intervenir dans différentdirections et différentes zones du cerveau
[Gurdjian et Webster 1958]. Depuis 1966, une atianparticuliere a été portée aux mécanismes de
cisaillement, la cause la plus probable des blessles plus sérieuses appelées lésions axonales
diffuses (DAI pour Diffuse Axonal Injury, en angii[Baumgartner 2001, Gennarelli et Thibault
1982, Margulies et Thibault 1989, Ommasteal. 1966].

2.4.1.2. Des modeles ayant besoin de données mécaniques

Depuis quelques années, des modeles 3D de tétartmuper €léments finis ont été utilisés
pour comprendre et prédire les traumatismes cameljiandak et Eppinger 1994, Claessensl.
1997, Baumgartner 2001, Zhaagal.2001]. Bien que ces modéles peuvent étre trespatchiveau
anatomique, entre autre grace a un recourt auxédsnd’imagerie médicale, une amélioration des
caractéristiques des composants du cerveau eswutsupécessaire. Des connaissances mecaniques
fiables sur la téte humaine sont requises pour cemdpe les mécanismes des chocs et pour apprendre
comment améliorer les protections contre ces blessu

Les modéles aux éléments finis sont particuliérariemités par le manque de données sur le
comportement des tissus pour des déformations tanes (non linéarité) ainsi qu’aux hautes
fréquences (100-1000Hz). Ces deux situations sentontrées lors d'accidents de la route ou
d’incidents balistiques. En ce qui concerne la dépace des propriétés en fonction du taux de
déformation, la question est étudiée par plusiéguspes [Nicolleet al. 2004, Bilstonet al. 2001,
Darvish et Crandall 2001, Donnelly et Medige 19®&ndiset al. 1995, Prangest al. 2000]. Elle
n'est pas accessible par I'élastographie qui @abs la gamme des petites déformations pour laguell
la linéarité entre déformation et contrainte esteobée.
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Lors d'un choc, la téte est soumise a des acciasatingulaires et linaires importantes et
soudaines, résultant en la génération d’ondes ngees) pénétrant dans le crane et couvrant un
spectre fréquentiel large. Typiquement, toutesiéguences entre 0-1000Hz sont présentes dans un
choc lors d’'un accident de la route [Petetrsl. 1997]. Sauf exception [Arbogast et Margulies 1998],
les mesures rhéométriques classiques donnent aates donnéesx situjusqu’'a 100Hz seulement.
Comme nous verrons dans le chapitre 3, la dépeadadguentielle des vitesses de cisaillement est
importante dans le cerveau pour des fréquencegugpide quelques centaines de Hz. Il est donc
difficile d’extrapoler les données rhéométriquesdaes fréquences pour les utiliser dans le cadre des
simulations sur modeles de téte, comme cela esesbtrit actuellement.

2.4.1.3. Les données a disposition actuellement

Jusqu’a maintenant, peu de données reproductitdewept donc étre trouvées dans la
littérature sur I'élasticité et la viscosité dewveaux animaux ou humains, encore moins au dessus de
100Hz. Nicolleet al.[2005] utilise un rhéometre jusqu’'a 6kHz, dansdangne de réponse mécanique
linéaire, sur des échantillons de substance blafraighement excisés (Corona Radiata de porc). |l
exhibe une bonne cohérence des données a relativdraate fréquence (>100Hz) et étudie leur
robustesse par rapport a la dégénérescence destibmhs, la force de pré compression et les
glissements de I'échantillon sur le support. lluire une forte dépendance de la partie réelle et
imaginaire du module de cisaillement avec la frégee Gd passant de 2.1 + 0.9 kPa & 16.8 £ 2.0 kPa
et Gl de 0.4 £ 0.2 kPa a 18.7 + 2.3 kPa entre D630 Hz. Plus récemment, Cheng passe en revue
les données de la littérature sur la rhéologiestiestures du systeme nerveux central, ainsi gue le
différentes techniques existantes [Chesigal. 2008]. Cet article exhaustif souligne la difficulté
d’acces aux donné@s vivo, aux données hautes fréquences et a des donpéeduetibles.

D’'une maniére générale, les données de la litterate s’accordent pas bien les unes avec les
autres, que ce soit sur la valeur du module delleiseent ou sur sa dépendance en fonction de la
fréquence, principalement a cause de la diversgge tdchniqgues de mesure employées et de leurs
paramétrages. Pour les données rhéométriqueseétesmnsidérée, la bande de fréquence acquise, le
compartiment cérébral mesuré, les conditions dpéeature et d’humidité des échantillons, I'dge des
animaux et méme le temps écoulé apres leur mortlpeunesuresx vivovarient d’'une étude a une
autre. En ce qui concerne I'élastographie par IRMréquence d’excitation, la séquence d'imagerie
des déplacements et I'algorithme d’inversion sestprincipales origines des discordances entre les
jeux de données publiés. Du fait de la forte disiper, il n'est en particulier pas possible de corapa
des données acquises a différentes fréquences.

Le cerveau est un systéme physiologique complexeéailibré qui se dérégule
immédiatement aprés la mort. Des modifications depides propriétés mécaniques interviennent
[Vappouet al.2008], liee a la perte de vascularisation et afférdints processus de dégénérescence
tissulaire. Il devient des lors difficile de faicenfiance aux mesures post-mortem pour rendre @émpt
de la viscoélasticité cérébrale de facon quantéatCela restreint beaucoup le nombre d'études
disponibles pour estimer de facon fiable les pateaécoustiques a insérer dans les modéles pour
simuler correctement I'ensemble de la téte par ésou différences finies. Les valeurs de ces
parametres influencent gravement le résultat aeslations, en particulier les seuils de contradite
« de von Mises », au-dela desquels le matériaudsprégime élastique pour devenir plastique. Ces
seuils sont considérés par plusieurs auteurs codesecriteres importants pour la prédiction de
I'obtention de Iésions cérébrales [Baumgartner 2@ahreibeet al. 1997, Uenaet al. 1995].
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Dans ce contexte, une mesure des propriétés vastimgles des différents compartiments du
cerveau humain (ou, dans un premier temps, manejiférhaute fréquence serait trés utile. En
particulier, il serait bon de pouvoir les mesunmeccendition de vie normale et crane intact.

2.4.1.4. Etat de I'art de I’élastographie par IRM du cerveau

Contrairement a la majorité des organes, les agastde I'élastographie par ultrasons (codt,
portabilité, vitesse d’acquisition) ne suffisentsppour supplanter 'IRM dans le cerveau. Les
distorsions et I'atténuation subies a son franelm@nt font du crane une barriere infranchissablg po
les ultrasons diagnostiques.

Récemment, la preuve de faisabilité de I'élastdgepar IRM a été faitén vivo dans le
cerveau chez I'homme [McCrackehal.2005, Saclet al.2008, Greeret al. 2008, Kruseet al. 2008].
La technique a aussi été démontrée chez le rofigeuat et al. 2007, Vappotet al. 2008, Atayet al.
2008]. Elle permet la cartographie 3D du moduleidaillement complexe dans tout le cerveau.

NOTE IMPORTANTE SUR LE TRAITEMENT DES DONNEES MRE DANS LE CERVEAU

Les ventricules sont remplis de Liguide CéphaloHRiien (LCR) dans lequel le cisaillement
ne peut pas se propager. Par conséquent, en &iiggide pur, le module de cisaillement complexe
doit étre trés petit (idéalement nul) dans cesoriyi Ceci est en contradiction avec certaines des
données publiées chez I'hnomme [Krueteal. 2008, Klattet al. 2007]. La mesure erronée d’ondes de
cisaillement non nulles dans les ventricules petmégalement s’expliquer par des erreurs de
traitement du signal ou par des hypothéses trapdqrour l'inversion des données comme celle d'une
propagation purement bidimensionnelle.

Par exemple, seul un faible nombre de techniquesetsion tiennent compte de la part de la
compression dans le champ de déplacement et denleersion de mode de la compression vers le
cisaillement aux interfaces entre les structures. suppression des contributions des ondes de
compression dans le déplacement total est néoesdairs la plupart des cas réels puisque cette
conversion peut se produire n'importe ou dans ldgeu complexes. Méme une onde incidente
polarisée en cisaillement pur génére une énergmapression dans le tissu. Malheureusement, cette
énergie est rarement négligeable et se propagelesaisiuides. Un autre exemple de biais dans la
mesure rigoureuse du module de cisaillement danfigeides vient du rapport signal a bruit limité
des données de déplacement mesurées. Dans latplegacas, le traitement du signal implique de
filtrer passe-bas les données bruitées. Que faddt consiste en la convolution de I'image avec une
gaussienne 2D ou I'élimination des hautes fréquenitespectre de Fourier, il faut garder a 'esprit
que ce traitement augmente artificiellement la lang d’'onde locale dans les tissus trés mous ce quo
résulte en une surestimation de I'élasticité derégmns. De plus et plus gravement, cela adoesit |
frontieres entre structures anatomiques et faisdament apparaitre du cisaillement dans des
compartiments remplis de liquide...ou méme d’air !

Dans ce contexte, 'amélioration de l'inversion diesinées d’élastographie par IRM dans le
cerveau fait I'objet de nombreuses recherches Nautenet al. 1999, Manducat al. 2003, Brauret
al. 2001, Hamhabest al.2007].
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2.4.2 Procurer un nouveau contraste pour I'imagerie des raladies
neurodégénératives

Récemment, différentes études ont montré que Iésdiea neurodégénératives affectaient la
dureté de certaines structures cérébrales [Wuetfal. 2009]. Par ailleurs, ces pathologies restent
souvent difficile & détecter tot ou a grader (sidéren plaque, Alzheimer). Par conséquent, la mesur
non invasive des propriétés mécaniques du cerveaugit étre d’'une grande utilité pour le diagnosti
ou le suivi de la récupération au cours d’'un traéat. Par son caractére non invasif, I'élastogeaphi
par IRM a un potentiel unique pour cette applicatiboutefois, des variations naturelles d’élagdicit
des structures cérébrales en fonction de I'dgeuesake ont été observées dans des expériences
pionniéres chez I'homme [Saek al. 2009]. L'élastographie par IRM ne pourra donc émeoutil
efficace pour la détection des maladies neurodégéves que si ces derniéres induisent des
modifications des paramétres mécaniques plus irapi@s que les fluctuations non pathologiques.

2.5. Vers un atlas viscoélastique du cerveau du rongeur

Dans ce paragraphe, les cartes viscoélastigues h@smlution obtenues expérimentalement
chez le rongeur sont présentées et comparées agesirdulations aux différences finies. Ce travail
permet de valider le procédé d’'inversion, d’optienikes techniques d’acquisitions MRE et de montrer
la faisabilité d’'une cartographie des propriétésanéuesn vivo.

2.5.1 Présentation de I'étude

2.5.1.1. Protocole d’'imagerie

Les expériences qui suivent ont été réaliséesagaret souris sains a 7T. Une antenne RF
volumique de diamétre 6cm a servi pour les ratsmetantenne de 3cm pour les souris. Les animaux
sont placés sur le dos, la téte contre un pistdiomee adapté au cerveau, relié au vibreur extérae.
surface du piston n'est pas réguliere de faconrvextir un maximum d’énergie compressive en
cisaillement lors de la pénétration dans le crées. animaux sont placés sous anesthésie gazeuse a
lisoflurane (2-3% pendant 10 minutes pour I'indant puis 1-1.5% ensuite) transporté par un flux
air/oxygene (2/1). La respiration, 'ECG et la tergture rectale sont suivis pendant la durée
compléte des acquisitions. Un lit chauffant éleetel est placé sur le ventre de I'animal pour mainte
la température rectale supérieure a 30°C. La atioul d’air chaud (air d’'un séche-cheveux conduit
vers I'IRM par un tube en carton) ou froidlém avec ventilateur) s’est révélé étre une méthode
efficace pour contrdler la température des animbheg.expériences sont effectuées dans le respect de
regles d’éthique d’expérimentation sur le petinaaili

Deux vibreurs différents ont été utilisés pour abtées résultats dans le cerveau du rongeur.
Pour les expériences chez le rat, le systeme perzdque présenté précédemment (2 plagues en
flexion reliées) a été utilisé a 500Hz. Pour lepégiences chez la souris, la nécessité d’adapter la
longueur a la taille des structures impose d’auderela fréquence a 1000Hz au moins (limite
technologique de notre systéme de gradients). Ae ceéquence, les vibreurs piézoélectriques
deviennent moins efficaces (leur fréquence de wismest bien plus basse). Un pot vibrant a alors
été placé hors de l'aimant. La vibration est trasenma la téte de I'animal par une tige rigide en
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plastique et une petite piéce en plexiglas chadgéeonvertir la vibration de la tige dans la diiett
pieds-téte en une oscillation verticale (antéragriestire) (voir figure 2.6)

Barres d'oreilles

<>

Pot Baire de transmission
vibrant

Conversion vibration horizm;nmfle
en vibration verticale R

Figure 2.6. Systéme de vibration utilisé chez larisca haute fréquence (1000Hz).

Le protocole d'imagerie consiste en :

* une acquisition Thaute résolution (TurboRare, facteur Rare : 8% gaair les souris :
TE=56ms/TR=3000ms, 24 moyennes, matrice de 128*@8ls donnant une
résolution de 150*150 sur 20 tranches adjacent@s3iem d'épaisseur.

» Les 3 acquisitions d’élastographie (une par dioectie déplacement). La géométrie
des voxels est choisie pour correspondre a celladatomie. La résolution isotrope
est de 300um chez la souris et de 500um chez.lkgalE est maintenu autour de
20ms et le TR entre 400 et 1000ms selon les études.

L'acquisition compléte dure une heure par animal.

2.5.1.2. Simulations

Des simulations aux différences finies dans le doengemporel (FDTD en anglais) ont été
réalisées a 1kHz dans un modéle de téte de solans, le but de valider I'algorithme d’'inversion
d'élastographie & haute fréquence et de montretegueariations mesuré@s vivo n’étaient pas dues
a des artefacts. Cela permet aussi de recherchstriectures anatomiques principales pouvant étre a
I'origine des fortes élasticités observéesivo.

Pour ce faire, un jeu de données haute résolutiaaiiis le cerveau d’'une souris (résolution
isotrope de 150um pour 44 tranches adjacentesegstenté manuellement en 3D grace au logiciel
libre ITK-snap [Yushkevictet al. 2006]. Les voxels identifi€s comme contenant megwament de
'os crénien (pas de signal), du LCR (hypersignat),de la substance blanche (hyposignal) sont
localisés et labellisés (voir figure 2.7). Pourslebstance blanche, les structures clairement ggsibl
sont essentiellement le corps calleux et quelqussux plus profonds. Le reste du cerveau est
considéré comme de la substance grise homogenartih ges données ainsi segmentées, des cartes
paramétriques sont préparées sous Matlab pouridédfs paramétres de propagation acoustique a
utiliser pour la simulation dans chacun des conmparits. Les valeurs utilisées sont regroupées dans
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le tableau 2.1. Aucune anisotropie d’élasticitéshigrise en compte pour ces simulations. Pour des
raisons de temps de calcul, I'atténuation est géglidans cette étude. On ne s'intéressera pas a la
partie imaginaire du module de cisaillement qui aesttoute fagon moins précise et plus encline a
présenter des artéfacts (fausse viscosité auxXanes), comme nous I'avons vu au paragraphe 1.5.

Figure 2.7. Rendu 3D de la segmentation effectoés $TK-Snap a partir d'images, haute résolution. Vue
selon 'axe pied-téte depuis l'arriere du cervebes ventricules sont en vert, le corps calleux @emge et
d’autres structures hyposignal &n jaune.

Parametre acoustique / Os Ventricules Substance Substance Grise|
Structure cérébrale blanche
Vitesse de compression (m/s 100 100 100 100
Vitesse de cisaillement (m/s) 40 0 9 2.3

Tableau 2.1: Parameétres acoustiques utilisés @arsrhulations aux différences finies de la propagal’onde
a 1kHz lors d'une expérience d’élastographie pa lRns le cerveau d’une souris.

La valeur prise pour la vitesse de compressiont iias réaliste (réalité autour de 1540m/s)
mais elle n’'influe pas sur le résultat des simalai dans la mesure ou elle reste trés grande par
rapport a la plus grande vitesse de cisaillemenfad@mulation (au moins deux fois sa valeur). La
vitesse de compression détermine le pas temporeldiféérences finies et une vitesse réaliste
augmente considérablement le temps de calcul. leuwvde vitesse de cisaillement dans la substance
grise est prise égale a 2.3m/s, valeur corresporetarihéorie a I'élasticité moyenne mesurée par
I'expérience sur le cerveau a 1kHz. La valeur darssibstance blanche a été ajustée pour présenter u
contraste fort avec le reste du cerveau avec uteurvapres inversion proche de celle trouvée
expérimentalement. L’effet de volume partiel daes Voxels identifiés comme des ventricules est
négligé et ces derniers sont pris purement liquides

Acel (http://lwww.loa.espci.fr/_michael/fr/acel/atst.ntm) est ensuite utilisé pour simuler le
champ de déplacement dans tout le volume du cerdeall est un code développé au laboratoire par
Mickael Tanter. Dans le mode utilisé, il résoutgli@tion d’onde viscoélastique en milieu 3D
hétérogéne. Les voxels du crane sont considérésneodes sources constantes de compression
monochromatique a 1kHz. Les conditions de bord es@mt que la surface extérieure du crane est
entourée d’un milieu infini ne réfléchissant aucumele vers le cerveau. Apres une durée suffisante
pour permettre I'établissement d’'un régime vibnagermanent dans la boite cranienne (25ms, soit le
temps nécessaire pour plus d'un aller-retour dareavité a la vitesse non nulle la plus faible ae |
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simulation), 8 champs de déplacements successitesoegistrés, également répartis pour couvrir un
cycle d’excitation complet. Cela mime 'acquisitidiélastographie par IRM. La simulation 3D prend
environ 1h30.

Ces champs 3D sont ensuite dégradés spatialememtfatteur 2 dans toutes les directions
afin de faire correspondre la résolution de la $tmn avec celle de I'acquisition expérimentale.
Finalement, les données ainsi obtenues sont tsgitéel’algorithme de probleme inverse comme des
données expérimentales. Les cartes obtenues psumdslules élastiques peuvent ensuite étre
comparées aux cartes des propriétés élastiquaséesil pour la simulation ainsi qu'aux cartes
élastiques obtenues a partir de I'acquisition MB&lisée sur le méme animal.

2.5.2 Résultats

2.5.2.1. Simulations et expériences in vivo chez la souris

La figure 2.8 montre le champ de déplacement @@gukelon la direction X dans une tranche
du cerveau de souris a un instant au cours déltation pour I'acquisition expérimentalevivo et la
simulation numériques 3D. La simulation 3D permetndodéliser de maniére qualitative le type de
vibrations induites par le vibreur externe a Bim¢ur du cerveau. A partir du film de données &amgu
expérimentalement et numériquement, l'inversionl’dguation d’ondes permet de remonter a la
cartographie des propriétés élastiques locales. &emples significatifs de cartes des valeurs
absolues du module de cisaillement complexe obtepaeinversion des données sont présentés sur la
figure 2.9. Deux tranches axiales différentes goésentées parmi les 22 cartes reconstruites pour |
pile 3D compléte. Les cartes correspondantes gsypdrametres élastiques utilisés en simulation son
aussi fournies, superposées aux images hauteutiésol, ayant servi pour la segmentation des
compartiments. Les données de propagation simdtssd non bruitées, elles permettent ainsi de
guantifier I'erreur introduite par I'algorithme dVersion. Parallelement, les résultats expérimentau
obtenusn vivo pour les méme voxels sont aussi présentés poysaraison.

Figure 2.8 : Exemple de données brutes obtenuesiegntalement dans le cerveau de souris a un tdomp
d’'une excitation & 1000Hz (a4 gauche). Cette canteespond au déplacement selon X dans la trancBarée de
déplacement semblable obtenue dans la méme trgach&mulation dans un modéle numérique créé ar part
d’'images anatomiques réelles (a droite).

Compte tenu des filtrages nécessaires au traitedeedbnnées, I'accord qualitatif entre cartes
de parametres et résultats simulés est satisfaicant cartes obtenues a partir de l'inversion des
données expérimentales et simulées présententatingy trés faibles dans les ventricules mais non
nulles en raison de l'effet de filtrage passe-basqué plus haut. La région dure au dessus des

ventricules latéraux semble correspondre a laikstédn du corps calleux, ce que l'inversion s le
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données de simulation confirme. Les cartes expétmhes sont en bon accord qualitatif avec les
données simulées compte tenu de la simplicité dedaentation effectuée, de la faible résolution de
simulation (150um isotrope) et du faible nombresalectures considérées.

|G*| [kPa]
—— -
e . BF 2 ]

o =77 *

10

Tranche [A

6
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16

Figure 2.9: Quelques résultats de cartes du mathut@saillement G* calculées & 1000Hz dans deunchras du
cerveau de souris (images A et E). A partir d'uegnsentation 3D de I'os (bleu), des ventricules tjver du
corps calleux (rouge), le champ de déplacemenD@HD est simulé puis inversé (images B et F). Essltats
peuvent étre directement comparés aux résultagériaxpntaux pour le méme animal (images C et Gnage
D correspond au résultat de la méme simulations dariranche 6, pour une vitesse de cisaillementatps
calleux considérablement augmentée (40m/s).

Sous le cortex, le corps calleux apparait tres duéme si la longueur d’onde utilisée pour
Iimager est trop grande (imprécision sur I'évaloatde la longueur d’onde locale) et la résolution
d’'imagerie trop faible (effet de filtrage passeybpsur pouvoir retrouver son élasticité exacte. Sa
présence induit un artéfact sur les cartes d'éigstsans doute lié & sa taille (son épaisseur en
particulier) et au contraste d’élasticité qu’il peite aux ondes incidentes venant des structures
adjacente plus molles.

Les cartes obtenues par inversion des données whlatbn ne redonnent pas
quantitativement les valeurs d’élasticité introdsitdans le code de propagation visco-élastique 3D
pour les structures trop fines et/ou présentantcdagrastes élastiques importants avec les stegtur
voisines. Ceci s’explique par la forte hétérogé&néit milieu image qui résulte en un inversion e&son
des données dans les zones d’hétérogénéités flmsesartes viscoélastiques...En effet, bien qu’une
valeur puisse étre calculée dans chaque voxel @a30Qil faut garder a I'esprit que la résolution
réelle du probléme inverse élastique est limitéelpaécessité de calculer des dérivées spatiales d
champ de déplacement. Ceci impose d’inévitablgseétde filtrage passe bas pour éliminer une partie
du bruit avant dérivation spatiale. Par exempletilisation des opérateurs rotationnel et laplacien
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pour éliminer les contributions de la compressiois pésoudre I'équation de Helmholtz (1.10) impose
de différentier le champ de déplacement trois fGisla mélange l'information d’'un voxel avec de
l'information provenant de tous les voxels voissasminimum jusqu’a 2 voxels de distance. En fait,
lors de I'étape d’inversion, les dérivées spatiaest réalisées dans chaque direction sur 5 points
d’acquisition. Ceci impose normalement que les rpatees élastiques soient homogeéenes sur cette
région, ce qui n'est plus le cas dans le cas d'ureunfortement hétérogéne présentant de brusques
ruptures spatiales de contraste du module de leisaiht. Finalement, le filtrage passe-bas résulte e
un adoucissement des cartes viscoélastiques quéndegritique lorsque des régions petites trés
différentes en élasticité se jouxtent. Dans le m&sent, ce phénoméne est particulierement visible
pour le corps calleux qui est collé aux ventricul®s conséquence, dans ces régions hétérogenes, le
module de cisaillement reconstruit ne peut pasnalte les valeurs mises en entrée de la simulation
(Tableau 2.1) mais sont qualitativement cohéreatex celles-ci. Cela tend a prouver que le corps
calleux est en réalité beaucoup plus dur que cesjunesuré par MRE et que la résolution limitée de
acquisitions ne permet pas au probléme inverseedidte les bonnes valeurs d’élasticité. Ainsitra t
d’exemple en figure 2.9, I'image D correspond &nme simulation numérique que celle permettant
d’obtenir I'image B (paramétres du Tableau 2.1)f qmur la vitesse de cisaillement dans le corps
calleux qui est prise égale a 40m/s. Cette fortgreuntation n’a presque plus aucune influence sur la
valeur estimée par inversion des données. Pouwratgsastes trés forts, I'algorithme n’est pas cépab
de retrouver I'exacte valeur du contraste.

2.5.2.2. Reésultats in vivo sur le rat

La figure 2.10 présente une reconstruction en 3 geartie réelle du module de cisaillement
Gd a 400Hz superposée sur le scandfrespondant. La vue sagittale correspond aamlpbérement
décalé par rapport au plan inter-hémisphériquemioglle épiniére, le cervelet et le cerveau sont
clairement identifiables. Les ventricules sonthliss comme des zones trés molles, en particulier le
4°™ ventricule et 'aqueduc de Sylvius. Les bulbescifs apparaissent légérement plus durs que la
moyenne du cerveau. Les autres structures duresideint avec les fibres de substance blanche
comme le corps calleux et le tractus optique (Bgu2.11 et 2.12). Les deux projections coronales so
prises a différentes profondeurs dans le cerveaunme indiqué sur I'image sagittale. Elles présenten
une bonne symétrie par rapport au plan inter-hédmisgue. Prés du haut du cerveau (image B), le
corps calleux apparait significativement plus due des tissus alentours. Plus en profondeur (image
C), le 4eme ventricule est aussi clairement visitales le cervelet ainsi que d’autres structurade®y
comme le pédoncule cérébelleux.
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Figure 2.10: Superpositions des cartes de Gd a Z2@0#c I'anatomie du cerveau du rat pour une vgétabe
(A) et deux vues horizontales a différentes proéand (B et C). Les fleches indiquent [@%4ventricule dans le
cervelet (en rouge), le corps calleux (en blareg,dulbes olfactifs (en jaune), le tractus optiguk pédoncule
cérébelleux.

Figure 2.11 : Corps calleux et tractus optique ssibles sur les cartes du module de G* cheztleLtamage de
gauche est tirée de l'atlas anatomique [Paxindgason 1998]

high res magnitude Gd [kPa]
Figare 49

Interaural 170 mm & Bregna -7.30 man

Figure 2.12 : Forceps majeur du Corps Calleux @) et pédoncule cérébelleux supérieur (en rougez le
rat.
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2.5.3.Discussion et limites

Un modéle numérique complet de simulation-invergies données MRE dans le cerveau a
été développé et fonctionne en 3D. Les résultat& MiRwulés a 1000Hz dans le cerveau de la souris
démontrent que les structures observées expérilg@at ne sont pas des artefacts dus au
programme d’inversion mais elles sont liées, aunsajualitativement, aux valeurs de vitesse de
cisaillement des tissus.

Ce travail a permis d’optimiser les parametresategiisitions d’élastographie dans le cerveau
de la souris et du rat pour pouvoir couvrir toutégveau, avec une haute résolution adaptée dléa ta
de I'organe et a la longueur d’onde utilisée.

Cette étude sur le petit animal montre donc quiamersion 3D de I'’équation d’onde associée
a une bonne sensibilité aux déplacements et a éselution dimagerie suffisante permet de
reconstruire des cartes cohérentes des modulesgédss Elle met aussi clairement en évidence
I'influence forte de la résolution de I'acquisitiddRE sur I'estimation quantitative de I'élasticdans
les zones fortement hétérogénes. La distributicatiap trouvée est cohérente avec les structures
anatomiques principales, certaines d’entre ellgmigpssant clairement plus dures que d'autres. Les
ventricules apparaissent significativement plus snoel qui est cohérent avec leur contenu liquide. A
contrario, les principaux faisceaux de substancandile comme le corps calleux sont
significativement plus durs que le reste du cervéarigine physiologique de cette propriété redte
confirmer.

L'hypothése la plus probable est que la présencemgéline soit responsable de ce
durcissement. Alternativement, une densité de queelette accrue dans la substance blanche par
rapport a la matiere grise pourrait aussi expligqueerésultat. Pour trancher cette question, I'étilgle
I'élasticité du corps calleux pendant I'évolutiop gathologies démyélinisantes sur des modeles de
rongeurs est nécessaire.

Ces données montrent la faisabilité d’atlas deprgtes mécaniques en cisaillement des
structures du cerveau de rongeur, en fonction deélguence. Un tel atlas, extrapolé a 'homme,
pourrait étre utile pourrait servir de référencagde cadre de simulations de chocs de téte. Padireco
nos résultats montrent aussi que les valeurs tesugént probablement non quantitatives dans les
petites structures et sont donc a utiliser avecaurigon.

2.6. Résultats préliminaires sur un modeéle de souris
Alzheimer

2.6.1.Introduction sur la maladie d’Alzheimer

Cent ans apres avoir été identifiée par le médattéemand qui lui a donné son nom, la
maladie d’Alzheimer (AD, pour Alzheimer Diseaseagtglais) touche environ 25 millions d’individus
dans le monde et les experts prédisent un doubtedeckeur nombre d’ici 20 ans. Aux états unis, le
nombre de patients devrait tripler d’ici 2050, naorita 14 millions. En France, 1.3 millions seront
touchés en 2020 contre 800000 aujourd’hui. Cettduéen est due au vieillissement général des
populations des pays développés ainsi peut étdune plus forte exposition a des facteurs de eisqu
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environnementaux. Malgré les progres récent dams les secteurs de recherche, cette maladie reste
mal connue et sans traitement. Dans le cas oeglldétectée tot, certaines molécules thérapestique
ainsi que des techniques de stimulation cérébralesant révélées efficaces pour retarder ses
conséqguences.

Dans leur consensus de 2005 intitulé « Consensua siémence de type Alzheimer au stade
sévere », les instances nationales de recherchenmegndent que dans le futur proche des efforts
soient entrepris pour développer des outils capatie détecter et grader la maladie [Vekasal.
2005]. La neuroimagerie a une place importante danheffort. D’autres espoirs sont mis par exemple
dans la détection de marqueurs sanguins précoce® jur, le diagnostic définitif d’Alzheimer
repose sur I'examen histopathologique post-moriegs. tests cognitifs donnent des résultats tardifs
dans I'évolution de la pathologie et ils ne sord faujours discriminants par rapport aux autresés
de démences.

La maladie d’Alzheimer est caractérisée par unéeparogressive des capacités cognitives
avec un déclin des activités du quotidien et desps§mes neuropsychiatriques. C’est la principale
cause de démence. Les modifications physiologitntesvenant dans le déroulement de la maladie,
leurs enchainements et leurs origines (génétigamsironnementales) sont de mieux en mieux
connues depuis une dizaine d’années méme si des #bombres subsistent. Le lecteur intéressé par
les connaissances neurobiologiques actuelles swujiet pourra se référer a lintroduction tres
compléte de la thése de Nadine El Tayara soutertiestitut Curie en 2008 [El Tayara 2008]. Il y
trouvera aussi une revue exhaustive de I'état ate dle I'imagerie IRM de la maladie d’Alzheimer,
domaine de publication intense depuis 10 ans.

Les étapes principales du développement de la ieadadsistent en I'activation des protéines
dites « Tau » puis en l'apparition de dépbts deusa sénile§-amyloides dans plusieurs régions du
cerveau. Ensuite commence la dégénérescence itissalaec perte de myéline dans la substance
blanche puis atrophie progressive des structurespamencer par I'hippocampe, structure impliquée
dans le circuit de la mémoire. La production etrlaintien de la myéline étant essentiels pour un
fonctionnement cérébral normal, les troubles cifgnitpparaissent a ce stade de la maladie, c'est-a-
dire a un stade déja avancé de son évolution bipleg

2.6.2 Etat de I'art de I'imagerie IRM de la maladie d’Alzheimer

Aujourd’hui le seul moyen d'avoir la certitude gleedémence dont souffrait une personne
était bien la maladie d’Alzheimer est de retrouvss dépbdts de plaques amyloides et des
enchevétrements « Tau » lors d’'un examen histofmgfigpie sur son cerveau aprés sa mort...Cela
explique les efforts récents intenses pour imagectment la présence des plaques amyloides par
IRM.

Ces travaux ont pris plusieurs directions comm@éleloppement d’'une imager vivotrés
spécifique aux plaques mais nécessitant des teragsguisition long excédant parfois 10 heures
[Benvenisteet al. 1999, Podusl@t al. 2002, Dhenairet al. 2002, Zhanget al. 2004, Helperret al.
2004, Leeet al. 2004], I'imagerie des plaques apres administrati@gents de contraste exogénes
capables de se fixer sur les plaques [Wadghiral. 2003, Higuchiet al. 2005] et I'imagerie des
plagues sans agent de contraste chez des modéseridie AD [Jacket al. 2004, Jacket al. 2005,
Vanhoutteet al. 2005], avec des temps d’acquisition minimum d’emwi2h. Ces durées sont toujours
trop longues en vue d’une application chez 'lhomme.
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Récemment, l'imagerie du tenseur de diffusion (pbur Diffusion Tensor Imaging en
anglais) est apparue comme une technique capabbtpalaifier I'anisotropie de la diffusion des
molécules d’eau en tout point du cerveau, y congitez 'homme. Elle permet aussi de cartographier
le trajet des faisceaux de fibres de la substafaeclhe (Fiber Tracking). Un exemple tiré de la
littérature est donné Figure 2.13.

Figure 2.13 : Exmple de tracé des fibres de smbstblanche obtenues dans le cerveau de souré.dir
Toussainet al. 2007.

Pour la maladie d’Alzheimer, il a été démontré dmaliffusion devient localement moins
anisotrope dans les régions affectées par desspaetenyéline [Stahtt al. 2003]. Cependant, cette
technique n’a pas encore prouvé sa valeur diagpassti

Par nature, la maladie d’Alzheimer doit induire wiération microscopique des propriétés
mécaniques en raison des dépobts de plaques damissiance grise et de la démyélinisation des fibres
de substance blanche. Les modifications de latstei@t de la composition des tissus a des échelles
inférieures a la résolution affectent les paransétiscoélastiques macroscopiques. En particulieg, u
démyélinisation, méme partielle, affecte a la ftdtasticité effective d’un pixel et I'anisotropige
cette élasticité. Il est donc probable que l'infaton mesurée par élastographie par IRM soit
pertinente pour détecter et suivre la maladie.

Cette hypothése a été testée dans le cadre de IMIAR pilotée par Ralph Sinkus et d’'une
collaboration avec I'université de Hong Kong gdioarni les souris transgéniques.

2.6.3.Présentation de I'étude

Des souris transgéniques avec un fond génétiquaen{i@3H/HeJ/C57BL/A2G) et co-
exprimant un mutant du géne humain de presinilR31)-Leu235Pro et APP-swe ont été croisées par
l'université de Hong Kong. Cela a permis d’obtehsouches différentes : APP/PS1, APP, PS1 et type
sauvage (WT pour Wild Type en anglais). Dans nototocole, 4 souris femelles APP/PS1 et 3 souris
femelles normales ont été utilisées. Elles étagées de 19 a 22 mois avec un poids entre 25 et 40g
Cet age avancé a été choisi pour maximiser noscebatiavoir une démyélinisation du corps calleux
détectable par MRE. Les souris étaient déja tibtefaet n'auraient pas pu développer la maladise pl
longtemps. Leur souche génétique a été détermiaméB@R (Polymerase Chain Reaction, en anglais)
avant d’étre envoyées a Paris.
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La validation de ce modéle de souris Alzheimeréatitenue préalablement lors d’analyse
immunohistologiques par I'équipe de Hong Kong. Dépots larges et denses de plagi+asyloides
sont mis en évidence dans I'hippocampe et le cattexz les souris doublement transgéniques et sont
absents chez les souris WT, comme illustré suglad 2.14.

A B

AB40 Apd2
Figure 2.14 : Analyses histologiques avec des naes des plagues amyloide48 et A342). La ligne du
haut montre le cas de souris AD doublement tranggéa (données Pr , Hong Kong) tandis que cellbatu
correspond aux souris normale (WT).

Les animaux sont anesthésiés a I'aide d’'un mélgageux air-isoflurane (3% du volume pour
l'induction puis 1% ensuite). La respiration, lanfgérature rectale et 'lECG sont mesurés pendant
toute la durée de l'imagerie.

Le protocole d'imagerie MRE a 1kHz présenté daétitle précédente est a nouveau utilisé,
avec une résolution isotrope de 300um pour I'étasighie et de 192um*192um*300um pour la
séquence J FLASH. Les tranches anatomiques et élastographiqee correspondent
géomeétriqguement. 15 tranches axiales adjacentasiehgour couvrir une grande partie du corps
calleux sont acquises. La plupart des souris somtgées plusieurs fois a quelques semaines
d’intervalle.

On notera que dans ce paragraphe, 'amalgame iese$pectivement entre partie réelle du
module de cisaillement et élasticité, partie image du module de cisaillement @), n étant la
viscosité dite de Voigt. Cette appellation postilélisation implicite du modéle de Voigt mais ne
change rien aux résultats.

2.6.4Modele isotrope — Modele anisotrope

Deux modeles ont été utilisés pour I'évaluation pasametres viscoélastiques du cerveau. Le
premier modele, utilisé jusqu’ici dans mes travaiat I'hnypothése de parameétres isotropes dans
toutes les directions de I'espace.

Lors du calcul des paramétres viscoélastiqueshparsion de I'équation d’onde, nous avons 6
équations (une liant les parties réelles et uneeaudur les parties imaginaires pour chacune des 3
directions de I'espace). Dans le modéle isotropesrutilisons ces 6 équations en chaque point pour
trouver 2 inconnues Gd et Gl. La redondance damglémnées est mise a profit pour stabiliser la
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solution en présence de bruit. En réalité, a pdes méme données brutes, il théoriquement possible
de résoudre un probléme plus compliqué demandastitier jusqu’a 6 paramétres en tout point.

Un autre modéle élastique bien connu est le modieldiexagonal ou transverse isotrope
[Royer et Dieulesaint, Landau et Lifschitz]. Il fafhypothese de paramétres viscoélastiques
localement isotropes dans un plan et différents dardirection perpendiculaire au plan. Ce modeéle
semble parfaitement adapté dans le cas de fibrasigdas entre elles au sein du voxel. On peut donc
supposer qu’un tel modele est plus proche de litééaécanique de tissus comme la substance
blanche composés de longs faisceaux de fibrestiestées.

Dans ce modele transverse isotrope (voir figur&)2.6 paramétres doivent étre estimés en
tout point de I'espace : deux angles permettaniatiter le plan isotrope dans I'espace, une élstic
et une viscosité paralleles aux fibrgst{wr),), et une élasticité et une viscosité perpendicegaaux
fibres (ueq+iwn,y). Plus de détails sur ce modele peuvent étre éodans [Sinkust al. 2005].

Dans le cas du traitement des données transvetseps, I'orientation locale des fibres peut
donc aussi étre estimée, a I'image de ce qui serfidmagerie du tenseur de diffusion.

symmetry axis

~N é’y

T

Figure 2.15 : Représentation schématique du madsisverse isotrope.

X

Cette approche est analogue en élasticité a l'inmagh tenseur de diffusion qui consiste a
enregistrer la constante de diffusion des moléaliksu pour différentes directions de diffusion.

2.6.5.Résultat obtenus sur les souris doublement transgéques

Dans un premier temps, les données ont été trgiregn algorithme prenant I’hypothése de
parametres viscoélastiques isotropes. Le modutdsddlement complexe est calculé en chaque point
du volume d’imagerie et le corps calleux apparaitjdurs plus dur que les tissus alentours. La
viscosité présente aussi des valeurs plus impegatans cette région (voir figure 2.16).
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corpus callosum
cortex

thalamus
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0
Figure 2.16 : Image axiale, haute résolution obtenueg vivomontrant la position de plusieurs structures (en
haut). Exemple de carte de partie réelle de modeleisaillement isotrope u (en bas a gauche) sadeartie
imaginaireon (en bas a droite) montrant une augmentation diéiesdans le corps calleux. Les valeurs sont en
kPa.

Cependant, en utilisant uniquement ces deux paraséhoyennés sur le corps calleux,
aucune distinction significative n’a été vue enge groupes AD et WT (voir figure 2.17). Les
variations des paramétres viscoélastiques causéda mpaladie, si elles existent, sont masquées par
un double effet de moyennage :

 Moyennage par volume partiel puisque des zones plusmoins atteintes sont
meélangées dans la région d’'intérét mesurée.

* Moyennage par approximation isotrope puisque lemrpatres calculés sont une
moyenne des valeurs qu'ils prennent dans chagaetidin de I'espace. Dans le cas ou
la pathologie affecte plus la valeur dans une toecplutét que les autres il est
évident que l'effet sur le paramétre moyen estténaiors qu’il sera plus fort si I'on
peut séparer la valeur anisotrope/réelle.
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Figure 2.17 : Partie réelle (i) et imaginaiag) du module de cisaillement complexe calculé dansadre du
modéele isotrope sur une région d'intérét couvrantdrps calleux. Les souris Alzheimer (diamant ple, 7
scans) ne peuvent pas étre proprement distingesesodiris de type sauvage (carré rose, n=3, 8)scans

Dans un second temps, a partir des mémes donnéess,bte modele transversalement
isotrope est considére. Les deux élasticités anises (i, |y), les 2 viscosités anisotropep,(nyy) et
les 2 angles d’Eule©( ) qui fixent I'orientation locale des fibres sortlaulés en chaque voxel du
volume d’imagerie. Les meilleurs angles sont tr@ayvér une procédure de recherche par balayage des
valeurs de facon a minimiser localement I'écartdyaique entre données mesurées et projection
directe. Des exemples de cartes paramétriquesiugre axiale sont donnés sur la figure 2.18. Comme
attendu,p, apparait bien plus éleve qug, (figure 2.18, a gauche). Cela signifie que lasgeedes
ondes de cisaillement le long des axones est piuglg que dans la direction transverse. Inversement
n. apparait plus faible que, (figure 2.18, a droite). Cela peut se comprendrieque I'onde qui se
propage perpendiculairement aux fibres rencontneocdebreuses interfaces ce qui I'atténue fortement
(diffusion). La propagation est donc globalemenispiapide et moins atténuée le long des axones que
dans toutes les directions orthogonales.
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Figure 2.18 : Exemple de cartes d'élasticité (cotode gauche en kPa) et de viscosité (colonne alte drn
Pa.s) anisotropes le long des fibres (en haugmgtgmdiculairement aux fibres (en bas).

Ici encore, le corps calleux apparait plus durles pisqueux que le reste du cerveau. Comme
attendu, I'anisotropie d’élasticit¢u£ )/, est plus importante aussi dans cette région céapse a
penser que I'utilisation d’'un modéle transversérgge apporte quelque chose pour le traitement des
données dans une telle zone.

Le groupe de souris AD présente une chute conjaieig et dey,,. La viscosité transverse
tend aussi a diminuer ce qui suggére une propagdimde facilitée dans la direction transverse aux
fibres de myéline aprés démyélinisation.

En utilisant uniguement les données d’élasticit@lpEes et perpendiculaires moyennées sur
les mémes régions d’intérét que précédemment, éperation beaucoup plus nette des deux groupes
est visible (voir figure 2.19). En outre, une diotion de la viscosité perpendiculaire est observée
dans le corps calleux des souris Alzheimer.

Anisotropic Elastic Modulus - Corpus Callosum

55 -
— 5 T
far]
o |
= 45
a
—
@
a
= 4]
35 -
3

10 10.5 " 11.5 12 12.5 13 13.5 14 14.5

M para (kPa)

Figure 2.19: Partie réelle du module de cisaillenslams le cadre d’'un modéle anisotrope, le longfitbess (1,
ou « [ para ») et dans le plan transversgdy « | perp »). Les valeurs sont moyennées surédgien d'intérét
couvrant le corps calleux sur la base d’'une segatientdes images,T Les souris Alzheimer (diamant bleu,
n=4, 7 scans) et les souris de type sauvage (czme¢ n=3, 8 scans) sont clairement séparées.

82



Résultats préliminaires sur un modéle de souris&imbr

La prise en compte de l'information additionnelfgpartée par les 4 autres parameétres non
utilisés (2 parties imaginaires de modules de lasaént et 2 angles d’Euler) devrait améliorer eaco
la séparation entre les deux groupes. Faute desterops n’avons pas vérifié cela. En outre, cagsar
sont plus bruitées et les différences entre AD &tridins évidentes a premiere vue.

Enfin, une partie des souris de I'étude a pu éa@ifse dans des conditions permettant le
prélevement et la fixation du cerveau. Ceux-ci @muite été envoyés a B. Delatour a Orsay (UMR
8620) qui a accepté de réaliser le marquage degédéima sur quelques coupes histologiques. La figure
2.20 présente ces images. Bien que le nombre ddanirsoit faible et qu’aucune quantification n’ait
pu étre réalisée, on observe qualitativement umsséale coloration dans le corps calleux des souris
AD (colonne de gauche) par rapport aux souris Wlotme de droite).

APPxPS1-L1-01

APPxPS1-L4b-02

APPxPS1-L5a-03

Figure 2.20 : Baisse visible de la quantité de mgédlans le corps calleux des souris doublemensgeniques
(a droite) en comparaison avec des souris norndaleséme age et de méme souche génétique (a gauche).
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2.6.6.Discussion et limites

2.6.6.1. Discussion

Dans cette étude, deux modes d’inversion sont coFapéisotropie locale et isotropie
transverse locale). Pour la premiére fois, un megilcoélastique anisotrope est utilisé pour I'gsel
des données MRE dans le cerveau. Les cartes obteanecohérentes avec nos attentes.

Les résultats préliminaires, obtenus sur un faitdebre d’individus, tendent a montrer que
les propriétés du corps calleux en cisaillementt ssignificativement altérées dans le modele
transgénétique de souris Alzheimer utilisé. Cesatians ne sont pas détectables si I'inversion des
données est faite en postulant une isotropie latedepropriétés mécaniques. L'importance de lapris
en compte de l'anisotropie pour faciliter la détmattde changements structuraux intra-voxels faibles
est donc suggérée par ces résultats.

2.6.6.2. Limites du protocole

L’effet observé sur les souris transgéniques dativement faible, malgré leur &ge avancé qui
laissait espérer une démyélinisation importantecdeps calleux. Sur une population réelle, la
variabilité naturelle des mesures entre individusrefonction de I'age risque d’étre supérieure aux
effets observés ici. Les souris utilisées ici avtie méme age et le méme génome.

L'origine biologique des modifications observéesbke étre la diminution du contenu en
myéline dans la substance blanche. Ceci ne pentu#as pas étre affirmé avec certitude, faute d’une
corrélation propre avec l'histologie et par mangiigne population statistiguement suffisante. Par
exemple, d’autres phénoménes comme une mort ndaronportante pourraient affecter la densité
des tissus et leurs propriétés mécaniques (y cerlipriisotropie). Aucune analyse des données n’'a
été faite dans d’autres structures du cerveau gét@rminer si I'évolution observée était uniguement
présente dans la substance blanche.

Finalement, dans le cadre d’'une détection précecéadnaladie d'Alzheimer, I'emploi de
I'élastographie ne semble donc pas tellement partipuisque :

La démyélinisation & laquelle nous semblons émeibkes intervient tard apres I'apparition de
la maladie et reste d’ampleur modérée. Cette tqaenne semble pas assez sensible pour une
détection précoce, méme si notre étude n'a pacloher déterminer a partir de quel stade la maladie
devenait détectable. L'imagerie directe des dégétplagues amyloides est une approche sans doute
plus pertinente.

D’autres techniques plus faciles a mettre en cefpaeordre de « précocité » : recherche de
marqueurs sanguins, imagerie de la diffusion, dfieation du volume de I'hypothalamus sur les
clichés anatomiques, tests cognitifs) semblent atizptées.

D’autres pathologies du systeme nerveux centractdfit les gaines de myéline. Dans la
sclérose en plaque, par exemple, ce phénoméndussfaot et plus précoce que dans la maladie
d’Alzheimer. En outre, I'induction de cette pathgikwnchez des modéles animaux est bien caractérisée
et relativement facile a mettre en ceuvre. Enfilgrskes formes de la maladie, il existe des phdses
remyélinisation partielle qu'il serait intéressdetsuivre par une technique d'imagerie dédiée.
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Dans ce contexte, I'étude d’'un modele animal piogpke ne faisant intervenir que la perte de
myéline semble une étre une étape indispensablegoodirmer I'hypothese de la sensibilité de nos
données a la démyélinisation.

Ce travail a constitué le projet d’Elsa Diguet, tdostorante a I'Institut Langevin dans le
cadre de TANR MAN. Ayant réalisé les expérienceésentées jusqu’ici, j'ai contribué a la mise en
ceuvre de son protocole et a I'acquisition des desyridien que n’étant pas I'investigateur princisl
I'étude qui suit.

2.7. Etude du module de cisaillement du corps calleux en
cours de démyélinisation dans un modéle de sclérose
plaque chez la souris

2.7.1Introduction sur la sclérose en plaque

La sclérose en plaque (SEP) est une maladie negigak invalidante et progressive, due a
une démyélinisation de certaines parties du systeangux périphérique et central. Elle touche plus
de 500 000 jeunes en Europe. Du fait d’'une diverdés zones cérébrales affectées, il existe une
grande diversité des symptdémes chez les patieette maladie se traduit par des poussées, avec une
perte progressive des performances sensorielldsicamet cognitives. Certaines formes de la maladi
comportent des phases de rémissions partielles.

D’un point de vue neurobiologique, cette pathologgit associée a de discrétes Iésions de la
substance blanche, avec des infiltrats inflammesoiune démyélinisation, une activation glialeret u
Iésion axonale précoce. La sclérose en plaque atiderée comme une maladie auto-immune
démyélinisante, dont I'étiologie de base reste encwonnue.

Depuis les années 1920, de nombreux modeles anidea®EP ‘Experimental Auto-immune
Encephalomyelitis’ EAE) reproduisant les changements immunitairesflammatoires et
comportementaux associés a cette pathologie odégtloppés.

Cette étude a pour but d’étudier les modificatioles propriétés viscoélastiques dans un
modele de démyeélinisation connu chez la souris ettabter I'hypothese selon laquelle ces
modifications résultent de la disparition partiedies gaines de myéline dans les régions affecses p
la maladie.

2.7.2 Présentation de I'étude et du modeéele animal

L'étude des effets de différents processus patiplegs du cerveau comme la
neurodégénération, I'agrégation de protéines adétayélinisation sur les propriétés viscoélastiques
du tissu cérébral est essentielle pour évaluetéf@t de I'élastographie par IRM comme aide au
diagnostic ou suivi des effets thérapeutiques. Wede I'étude qui suit est de mesurer l'intérét du
MRE pour la détection des processus de démyélinisdans le systéeme nerveux central.

Les effets sur les propriétés viscoélastiques dpscoalleux d’'une exposition & la cuprizone
ont été étudiés chez des souris C57BI/6. Les anirsant suivis dans une étude longitudinale. La
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cuprizone est connue pour induire une forte démigaliion du corps calleux aprés environ 9 semaines
de dietes, avec une remyélinisation partielle éagMatsushima et Morell 2001]. La figure 2.21 ¢iré
de cette référence présente I'évolution du contammyéline du corps calleux des souris traitée a la

cuprizone. L'imagerie IRM de ces souris a déjanéedée par plusieurs équipes [Wual. 2008, Sun
et al.2006, Yuet al.2004].

Une référence complémentaire intéressante fait dntpsur l'imagerie IRM de la
remyélinisation du systéme nerveux central [Merkteal. 2005].

8
)

Percent Myelinated
Fibers

2 4 6 8 10 12 14 16
Weeks

Figure 2.21 : Caractérisation de I'évolution dutemu en myéline dans le corps calleux de sourissabt une
diete riche en cuprizone. Dans notre cas, la démgation chronique a été suivie. Des épisodes de
remyélinisation partielle interviennent. Ce graplast tiré de Matsushima et Morell 2001.

Dans notre étude, des souris C57BL/6 agées de 8irsggnsont nourries avec un régime
constitué de 0.2% de cuprizone intimement mélandéua nourriture habituelle. Les souris sont
soumises a cette diete pendant 12 semaines (ne@js lcerveaux sont ensuite prélevés, fixés par
perfusion et envoyé a l'analyse histologique aw lde luxol (marquage de la myéline). Un groupe
contrdle composé de souris C57BL/6 agées de 8 memdn=6) nourries normalement est étudié
parallélement pendant 12 semaines.

Des acquisitions IRM aprés 0, 3, 6, 9 et 12 sersade diete sont réalisées, a la fois en
imagerie § et en MRE. L’élastographie est toujours acquisgkBz, sur 20 tranches, avec une

résolution isotrope de 300um tandis que la réeoludu scan Test de 150um*150um*300um dans
les méme tranches.

Dans un premier temps, I'algorithme d’inversion@disé en un mode isotrope, plus rapide et
plus robuste (6 équations pour 2 inconnues). $Nnee nous le supposons, la diéte a la cuprizone
induit une perte de myéline violente bien supésgeaircelle attendue chez les souris transgéniques

Alzheimer (figure 3.21), alors le modele isotropeitdsuffire pour observer des variations
significatives.

Les parties réelles et imaginaires moyennes du haadi cisaillement sont calculées sur 6
tranches adjacentes présentant clairement le @alfemux sur les images anatomiques. Les régions
d’intérét sont segmentées a la main sur les imageka reproductibilité, testée sur un groupe de 5
souris C57BI/6 scannées 3 fois chacune sur unedeéde 3 semaines, est en moyenne de 7% pour Gd

et de 25% pour Gl dans le corps calleux. La stébile I'amplitude de vibration dans le cerveau au
cours de I'étude a aussi été vérifiée.
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Apres 12 semaines, les animaux seront anesthdsi@srdiés. Les cerveaux seront prélevés,
post-fixés, cryoprotégés et enfin coupés (microtarmgostat) pour analyse histologique.

2.7.3 Résultats

La figure 2.22 présente quelques exemples d'imagéses obtenues ainsi que la région
d’intérét étudiée.

Au cours de la diete, Gd décroit fortement en fomctu temps dans le corps calleux des
souris cuprizone (voir figure 2.23) tandis qu’etle change pas significativement pour le groupe
contréle. L'étude d’'une région d’intérét prise ddassubstance grise (ici le thalamus) montre que
I'effet observé dans le corps calleux ne s’y progais : I'élasticité moyenne reste constante desis |

deux groupes (figure 2.24). Cela renforce I'hypethéelon laquelle I'élasticité serait modifiée faar
perte de myéline.

[ high res magnitude | magnitude |

[Gd [kPa] | Gl [kPa] ] [ lambdaElastic [mm] |

1
r |

0.5

Figure 2.22 : Images axiale Taute résolution permettant de segmenter manugtiela corps calleux (en haut
a gauche), image de magnitude de I'acquisitionagtélgraphie correspondante (en haut a droite) re¢sca
calculées de Gd (en bas a gauche), Gl (en baslaw)t de la longueur d’'onde locale (en bas dey.o

87



Chapitre 2

ol

o
@

n
-

Mean Elasticity of CC
(kPa)
o
2

Mean Elasticity of CC

th
o

VA A S 4 RV AV W &Y 4
” \'f <
Figure 2.23 : Comparaison des valeurs moyennesdieldds le corps calleux pour le groupe contrblée et

groupe traité a la cuprizone. Une chute signifieagst visible pour les souris malades (* poumpke8,05 et **
pour les p<0,005).
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Figure 2.24 : Mesures de Gd dans le thalamus pogrdupe contrdle et le groupe traité a la cupezda

diminution au cours du temps observée dans le coafleux des souris cuprizone n’est pas visiblesdan
thalamus.

Les corrélations avec les images histologiques ot Ppas encore toutes disponibles.
Néanmoins, les premieres données montrent unéomteésperte de myéline dans le corps calleux des
souris nourries a la cuprizone par rapport auxisaantréles. La pertinence de ce modéle pourrteste

notre hypothese semble donc établie. La figure pr@Sente deux exemples de coupes histologiques
avec un marquage de la myéline.
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]
o)

rv’1 5

Figure 2.25: Résultats histologiques préliminainesntrant le corps calleux de souris normale (aodode
gauche) et traitées a la cuprizone (a droite) apasjuage au bleu de Luxol (marquage de la myéline)

En conclusion, cette étude montre que I'élastiditecerveau par élastographie IRM a 1000Hz
avec notre équipement actuel est mesurée de fagroductible (7% d'écart type dans le corps
calleux). Le modele cuprizone, bien connu pour iredune démyélinisation sévére a pu étre utilisé
dans une étude IRM longitudinale. La chute du aunten myéline semble affecter de facon
significative les paramétres MRE. Une telle méthabtke mesure non invasive des propriétés
mécaniques des structures cérébrales pourraientalomir de nouvelles possibilités pour la détectio
précoce et le suivi des pathologies démyélinisaghtesysteme nerveux central comme la sclérose en
plaque.

2.7.4Limites de I'étude

D’autres vérifications histologiques devraient bi¢rpermettre d’éliminer les autres causes
possibles de variation des propriétés mécaniques lgamodele cuprizone : marquage des axones,
marquage de l'inflammation tissulaire, marquagéalgivation astrocytaire.

Les données de cette derniére étude n'ont pas retlsées avec le mode d’inversion
anisotrope. A la lumiere des résultats obtenudesusouris Alzheimer, cela constitue sans doute un
travail a faire pour améliorer la sensibilité deléection.

Aucun test de comportement (motricité, cognitionn’a pu étre réalisé. Cela constituerait
pourtant un complément intéressant a ces preméstgtats pour corréler la démyélinisation avec les
données d'élasticité et les signes cliniques dmddadie (score moteur global par exemple). Cela
permettrait de déterminer si les changements oésamw IRM peuvent constituer un élément prédictif
ou un élément de suivi de I'évolution de la maladie

En outre, ne disposant pas d'un rapport signaluét Buffisant avec I'antenne volumique
souris utilisée pour ces acquisitions, aucune admn de d’'IRM de diffusion n’'a été faite. Une
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comparaison des techniques MRE et diffusion resféespensable pour confronter leurs résultats et
comparer leurs sensibilités a détecter les modidioa de la concentration en myéline.

Enfin, le fait de faire un suivi longitudinal desigaux empéche d’avoir acces a I'histologie
aux différents stades du développement de la pagleokt donc de corréler de fagon quantitative la
perte de myéline avec la chute d’élasticité observé

2.8. Perspectives pour les mesures d’élastographie par
IRM dans le cerveau

Comme nous l'avons dit, la technique MRE a déjadédontréen vivo chez 'lhomme. Les
acquisitions sont méme plus rapides que chez iegmétnal et donc compatibles avec une application
clinique. Techniquement parlant, une limitation deoutefois difficiles les acquisitions de bonne
gualité chez ’lhomme, méme avec une résolutionattigr, en vue d’'une implémentation en routine
clinique : la pénétration des ondes en profondeamsdle parenchyme cérébral est limitée par
l'atténuation importante des structures alento@sla mene généralement a une sous-estimation
dramatique du module de cisaillement dans ces zmoésndes. En effet, sans précaution, les mesures
bruitées du champ de déplacement y sont interrétéert comme des fluctuations spatiales a hautes
fréquences dues a des structures tres molles.r&itis idées sont actuellement testées par plasieur
équipes pour pallier cet inconvénient : diminuerfriédguence d’excitation (et donc I'atténuation),
augmenter la force des gradients pour détectedépimcements plus faibles, améliorer le couplage
entre le vibreur mécanigue externe et le crane.c8uternier point, un mors serré dans la méachoire
semble étre a ce jour la méthode la plus efficang faire pénétrer des ondes dans tout le cerveau
mais pose le probléme de la stabilité de I'exa@tathu cours de I'acquisition dans la mesure ou le
patient peut serrer ou desserrer la machoire...

Si ce probleme de pénétration est résolu, il deveereffectivement possible d’envisager
l'extension a I'homme des études réalisées ici kurpetit animal. L'étude des parametres
viscoélastiques pourraient étre alors utilisée cenwntil diagnostic dansla SEP ou la mise en
évidence de traitements bénéfiques pour les patismiiffrant de pathologie de la myéline (SEP,
atrophies multi systématisées, Alzheimer). Néansyaomme nous I'avons déja dit, la plus value de
la technique d’élastographie par rapport aux sérpgeBtablies en clinique, en particulier I'imagerie
de diffusion qui a montré sa sensibilité aux maedifions de I'anisotropie de la substance blanche
reste & démontrer. L'imagerie ciblée des plaquegl@ddes est une approche en développement
avancé également prometteuse. En comparaisonstbélaphie reste plus compliquée a mettre en
ceuvre et moins confortable pour le patient en nais vibrations. Bien qu'intéressante d’un poat d
vue conceptuel et pour approfondir la connaissatese pathologies, I'avenir de I'élastographie par
IRM pour I'imagerie de routine des maladies neuggahératives me semble compromis.

Par contre, en tant qu’outil unique pour caractéria réponse mécanique des différentes
structures cérébrales, et affiner les simulatianshibcs, la technique a sans doute un bel avena. U
des perspectives de ce travail est par exemplenuddes la propagation d’'ondes de cisaillements a
partir de données scanner X et IRM d’'un patiennaggveloppé une lésion diffuse de la substance
blanche en profondeur dans le cerveau suite a amfobntal en deux roues. Les valeurs du module de
cisaillement trouvées chez le rat dans ce chapitng utilisées dans une modélisation simple détéa t
du patient. Ce travail est en cours et les résufiggliminaires montrent que la génération d’ortkes
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compression a l'impact sur le crane pourrait résuéin une dangereuse propagation d'ondes de
cisaillement dans tout le cerveau avec possillitderférences constructives dans la région lésée.

Enfin, comme nous le verrons dans le chapitreétadtographie par IRM du cerveau pourrait
avoir une utilité pour le monitoring de la thérapenscranienne par ultrasons focalisés et aussilao
caractérisation des Iésions tumorales.
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Le corps humain : un composite solide-liquide

Au chapitre précédent, nous avons pu appréheniaérét d’'estimerin vivo les propriétés
mécaniques des tissus que ce soit dans le cadrdiagmostic de pathologies hépatiques ou
neurologiques. La nécessité d’estimer ces progri@tééchelle d'un organe impose une limite de la
résolution de notre imagerie a un niveau macrose@p(de I'ordre de du millimétre). Pourtant, dans
chaque voxel, cette information sur la dureté desu$ est liée a I'organisation structurelle sous-
jacente des tissus a des échelles plus petitesapballer jusqu’au niveau microscopique. Dans ce
chapitre, nous nous intéressons au moyen de dédeseinformations sur cette structure et la
composition microscopique des organes imagés ar mhet mesures macroscopiques d’élasticité
finalement effective obtenues par élastographie.

Sur une large gamme de longueurs typiques, certaimposants des organes vivants comme
les réseaux vasculaires ou fibreux présentent idmtectures multi-echelle [Jain 2001, Riss¢nl.
2007]. Ces structures complexes sont souvent inngdig dans la progression de pathologies et sont
d'un grand intérét pour les médecins. La rhéolagiporte une information quantitative unique sur la
connectivité des différentes échelles entre ell@ssuivant cette approche, il semble donc clair que
'étude des propriétés de dispersion des tissuedigques devrait présenter un intérét majeur pour
identifier des nouveaux parametres pertinent pesicliniciens.

3.1. Le corps humain : un composite solide-liquide

Un matériau composite est un assemblage d'au rdeins matériaux non miscibles ayant une
forte capacité d'adhésion. Le nouveau matériau edmstitué possede des propriétés que les éléments
seuls ne possedent pas.

3.1.1 Modele simple biphasique

A l'échelle macroscopique, les tissus mous peuvdnd décrits comme des matériaux
hautement hétérogénes avec des composants trésediff en taille et en dureté. Par exemple, a
différentes échelles, des volumes trés liquidesnceres lumens des vaisseaux ou les compartiments
intracellulaires coexistent respectivement avecqiesi-solides comme les parois des vaisseaux ou le
cytosquelette. L'arrangement global ne se compart®@mme un liquide ni comme un solide dans une
grande gamme d’échelles d’espace et de temps. ropsigtés mécaniques de tels systémes ne sont
pas bien connues encore [Fabtyal. 2003, Gaziet al. 1995].

En conséquence, les matériaux vivants peuvent @&nsidérés comme des composites
complexes. Dans une premiére approche, on pedé@e comme étant principalement constitués de
liquide agueux (40 a 90%) remplissant les finsrsitees d’'un filet tridimensionnel trés dur et
compliqué. Ce squelette dur est présent a desléstsgatiales couvrant plusieurs ordres de grandeur
(de 10nm a 10cm). Sa composition varie selon I'efelaquelle on s'intéresse. Dans les noyaux, les
protéines histones lient les chromosomes a I'epygeladu noyau. Dans les cellules, le réseau dur est
constitué de toutes les molécules structurales @mas microtubules, les filaments d’'actine,...mais
aussi des nombreuses membranes rigides d'orgdiée®ntre eux par ces €léments structuraux :
mitochondries, appareil de Golgi, vésicules,...Hadalcellule, la matrice extracellulaire, les dépot
de collageéne créent un réseau rigide intimemerduié réseaux plus petits. Ce réseau est lui méme
interpénétré par des capillaires sanguins qui somt méme reliés a tout I'arbre vasculaire multi-
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échelle. Finalement, a I'échelle macroscopique, detsculations et les os sont aussi couplés
mécaniquement les uns aux autres.

Le corps humain peut ainsi étre décrit comme urérimt composite multi-échelle mélant
dans une premiére approximation deux phases : ligngle ne conduisant pas du tout le cisaillement
et 'autre extrémement rigide le conduisant trés,\avec éventuellement des pertes par absorption.

3.1.2 Propriétés des briques de base microscopiques

Dans une revue trés complete, C. Verdier dresse listee des modéles rhéologiques
développés pour l'analyse des tissus vivants aesolés échelles et des résultats expérimentaux
obtenus, de la cellule a I'organe [Verdier 200Bhdse le probléme de la détermination des pragsiét
de I'ensemble a partir de la connaissance desésida base.

. ) ECM ligand
Adhesion proteins =

Other elements

Membrane =
Phospholipidic bilayer

Microtubules <illo=:
Actin filaments

Extra-Cellular Matrix (ECM)
Figure 3.1: Tirée de [Verdier 2003], schéma dessttuants d'une cellule eucaryote. A cette échelle

microscopique, des constituants extrémement rigidetine, microtubules, membranes, matrice exthale@ke)
baignent dans des liquides (cytoplasme, liquiderstitiel).

Les propriétés mécaniques individuelles de chaasmodmposants de la matrice rigide sont
tres élevées en comparaison avec les propriétésostapiques du milieu effectif auquel elles
prennent part (L00kPa & 10GPa contre quelques kPa).

De nombreux travaux ont permis par différentesnigphes de réaliser des mesures de rigidité
des filaments constituants le cytosquelette loigeont isolés. Que ce soit pour les filaments
intermédiaires, pour les filaments d’actines [Kedpet Fudge 2007, Gitted al. 1993, Kojimaet al.
1994], ou pour les microtubules [Gittes al. 1993, Felgneet al. 1996, Kurachiet al. 1995], des
modules d’Young allant de 1 a quelques GPa sonvés En ce qui concerne la membrane du noyau
[Rowatet al.2005, Rowatt al.2008], des expériences d’aspiration a I'aide deapipettes montrent
que ses modules élastiques sont de l'ordre de weel§Pa, suffisant pour protéger 'ADN des
contraintes de cisaillement importantes. Les egpégs de rhéologie et d’étude des déformations des
cellules uniques montrent que la membrane cellu@inn module de cisaillement compris entre 0.1 et
1kPa, selon le type de cellule et les condition®¢bonet al.2003, Hochmuth 2000]. Enfin, les fibres
de collagene ont été mesurées par des expérieaadsaillement a haute fréquence avec un module
de l'ordre de 3GPa [Cusack et Miller 1979]. Unerasburce donne plutdét 3 a 100MPa [Bergel 1961].
A une échelle supérieure, une littérature richesnenseigne sur les valeurs d’élasticité des pdess
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Percolation mécanique et universalité au voisirtageeuil de percolation

vaisseaux, constitués eux méme d’élastine et dagesle. Sans étre exhaustifs, Bergel donne par
exemple des valeurs variant entre 0.1 et 2MPa dalpression de liquide circulant et le type d'est
[Bergel 1961]. Marquet al. mesure plus récemment des valeurs concordanteaddMPa [Marque

et al.1999].

Ainsi, ces exemples montrent qu'aux échelles maopmues et mésoscopiques, les
constituants élémentaires des tissus sont darsehealnle trés durs. Leur assemblage, peu dense, donne
au niveau macroscopique des élasticités moyennksrdes du kilopascal.

3.2. Percolation mécanique et universalité au voisinagau
seuil de percolation

3.2.1 Rappels sur la percolation

La percolation est un processus physique critiqued§crit pour un systéme, une transition
d'un état vers un autre. C'est un phénoméne dé @&socié a la transmission d'une « information »
par le biais d'un réseau de sites et de lienseuignt, selon leur état, relayer ou non l'infororatux
sites voisins. Ainsi, il faut noter que des phénoestcomme le passage d’'un courant électrique dans
un mauvais conducteur, la propagation d'un feuasets une forét ou la traversée d'un liquide a
travers une poudre dense ont des points commuireasants : ils se propagent a travers un matériau
bi-phasique dont une phase laisse parfaitementepdss phénomene tandis l'autre le bloque
(conducteur-isolant, arbre-vide, air-poudre). Lié dae le matériau pris dans sa globalité laisssea
le phénomene ou pas dépend de facon crucialemegartion relative de chacune des phases [Lagués
et Lesne 2003]. Il existe des valeurs seuils era dkxsquels la probabilité de propagation est quasi
nulle tandis qu’'au-dela elle devient trés imporant

3.2.1.1. La percolation mécanique

Dans les années 80, Alexander, Orbach et plusaurss chercheurs (dont Pierre Gilles de
Gennes, directeur de 'ESPCI de 1976 a 2002) stistéressé a I'application de la théorie de la
percolation dans le domaine des propriétés mécasifibeGennes 1979, pl140]. lls ont entre autre
développé une théorie sur les modes vibratoiresrésaux fractaux (« fractons ») qui ne sera pas
exposeée ici mais dont le lecteur peut trouver pos& détaillé dans [Nakayaregal. 1993].
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Figure 3.2 : Tirée de Sahimi et Arbabi [1993a]tedigure présente les résultats de simulationgi@Dnodule
de cisaillement normalisé, pris a fréquence nulle un réseau cubique de liens. Dans le cas d'ugatés
élastique (courbe de droite), p désigne la proporte liens élastiques dans un milieu d'élasticitiale nulle.
Le réseau est élastique uniquement pour une dessitéens rigides supérieure a 25%. La courbe delga
correspond a un matériau élastique mou et homopgeéne p=0 dans lequel on ajoute des liens parfaitme
rigides dans une proportion p. Ce type de réseiadites superélastique ». On observe cette foisdimergence
lorsque p atteint 25% par valeur inférieure.

En mécanique, des études théoriques, numériguagétimentales ont démontré I'existence
de densités critiques d’occupation du milieu pas dites rigides au-dela desquelles au moins un
chemin mécanique infini apparait dans I'échantill@e seuil dit « de percolation mécanique »
correspond a la concentration requise en struckienductrices » de contraintes mécaniques (les
structures dures dans notre cas) pour que toutatoe mécanique puisse étre transmise d’'un point
pris au hasard dans le milieu a un autre point poirte ou ailleurs. La longueur de corrélation
mécanique qui est la distance typique sur lagselleelaxe une contrainte tend alors a divergemauto
de cette concentration critique. Cela signifie gedela du seuil, des ondes peuvent se propager a
travers le milieu et que, pour des contraintescgtas, des voisins trés éloignés d’'un point donné
peuvent contribuer aux propriétés d’atténuationieetpropagation de ce point. Les contraintes sont
relaxées sur tout le réseau avec bien sr une temma accrue pour les voisins les plus proches dan
la plupart des cas.

Ainsi, la théorie et les simulations ont montré daevaleur théorique des concentrations
critiqgues pour ce seuil se situe entre 15 et 25%s dan réseau de percolation tridimensionnel a
liaisons. La valeur exacte dépend du type de mediesidérée pour le réseau, la plupart des mailles
3D servant en simulation étant anisotropes (lalenailbique par exemple) [Arbabi et Sahimi 1988,
1990, 1993, Sahimi et Arbabi 1993a, 1993b, Lordrzife1993].

Il a de plus été montré par Gennissdral. que le suivi de la gélification d’'un gel d’Agar-
Gélatine pouvait étre réalisé en utilisant une neple d’élastographie transitoire ultrasonore 1D
mettant en ceuvre des vibreurs externes. [Gennatsalni2006].

3.2.1.2. Lien entre percolation et mécanique du corps humain

Du point de vue de la biomécanique, il est intéresde mettre en perspective ce seuil avec le
contenu en eau des organes. Si I'on suit le dépelmpnt embryonnaire, pendant les premiers mois de
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la vie du feetus, la grande majorité des réseauxtstiaux mentionnés au paragraphe 3.1.1 n’existent
pas. Il est composé de 97% d’eau. D'un point de méeanique, ce corps presque liquide n’est pas
prét pour subir les charges mécaniques du quofidieaommencer par son propre poids ou les
vibrations du monde environnant. C’'est en partierpela qu’il doit étre protégé par un ballon d'eau
dans lequel il flotte. Cette « carapace liquidétsefla plupart des ondes mécaniques incidentes, e
particulier les ondes de cisaillement, polarisémssiversalement plus dangereuses. Heureusement, ell
laisse par contre passer les ondes de compresdéamssaires a I'échographie ainsi que la voix des
parents, quelque peu appauvrie en hautes fréquadaesoins.

La plupart des réseaux rigides, du moins les pluandg, grossissent pendant le
développement en suivant des lois non aléatoir@sefemple, la ramification du réseau vasculaire
répond a une double optimisation de la fournitureetriments des cellules et de la limitation de la
puissance totale requise pour la pompe cardiaque.

Dans une premiére approximation, il est possiblecdasidérer que la matrice rigide
mentionnée ci-dessus est remplie d’eau pure et’gae ne prend pas part dans la constitution du
réseau rigide. Cette hypothése parait raisonnableque le volume occupé par les molécules et les
ions en solution dans I'eau des compartimentsdiegireste négligeable par rapport au volume tetal d
liquide ou qu’il est compensé par le volume de matrigide occupé par des molécules d’eau. En
supposant I'hypothése correcte, il est intéresdantoir que des études ont montré que le contenu en
eau d'un nouveau né était autour de 75 a 80% [@u¥E91]. De facon prévisible mais néanmoins
digne d'intérét, la nature semble avoir optimisg dboses de facon a ce que nous naissions lorsque
notre corps, considéré comme un tout, est mécamieuie bien connecté et prét pour affronter
I'environnement de facon autonome. En moyennepipxn’est plus un liquide, mais bien un solide
mou, ce qui impliqgue des relaxations collaboratides contraintes sur tout le réseau. C'est une
configuration sécurisée dans un environnement niggarhostile. Pendant la vie, le pourcentage
global d’eau dans le corps continue a décroitrec areviron 60% pour les adultes et 55% pour les
personnes du troisieme age.

Bien entendu, tous les organes ne sont pas a dolgeméme enseigne pour la quantité d’'eau
gu'ils contiennent. Par exemple, les os sont presgurement solides avec seulement 30% d’eau
tandis que le cerveau reste I'organe le plus ligud corps avec 80%. Cette derniére valeur est sans
doute sous le seuil de percolation. Cela expliquequoi a I'age adulte, le cerveau doit toujoustere
protégé par une double coque protectrice composée ghart d’'un os rigide et d’autre part par une
fine couche de liquide céphalo-rachidien jouantdle d’atténuateur liquide quasi parfait pour les
ondes de cisaillement. Cette optimisation mécanggtide fruit de I'évolution.

Sans surprise, il y a donc un lien entre le déymapent de I'embryon, I'adaptation évolutive
de certains organes et la mécanique des tissus mous

3.2.2Modele expérimental

Un modéle simple a été imaginé pour étudier laglation des ondes de cisaillement dans un
milieu biphasique conducteur-isolant. Un injectautomatique (pousse seringue) a été utilisé pour
éjecter une solution aqueuse d’alginate de sodil#h €én masse) a partir d'une seringue dans une
solution de chlorure de calcium (2% en masse).quirdes deux solutions entrent en contact, des sels
d'alginate de calcium insolubles dans I'eau se @amr(voir figure 3.3). Le flux d’éjection & vitesse
constante permet de créer des filaments durs datidinétre est contrdlé par la vitesse d’'éjectida e

105



Chapitre 3

diamétre de l'aiguille. Le volume total de filamemist estimé a partir du volume d’alginate de sudiu
€jecté de la seringue. Cette approximation estgllarhent erronée dans la mesure ou les sels giegen
une quantité d’eau difficilement mesurable. Parngde, une perte d’eau par les filaments est
observée dans les heures suivants leur fabricafiela résulte en une compression de leur volume.
Les fractions volumiques indiquées ci apres somcdies estimations a considérer relativement les
unes aux autres et non de facon absolue. La dafestdibres d’alginate de calcium est proche de
I'unité en raison de leur contenu riche en eauguigpermet de ne pas avoir de rupture d'impédances
importantes dans le milieu composite obtenu. Catdite aussi I'obtention d’'une dispersion aléatoir
et statistiguement homogene des filaments dan®llene d'imagerie. Les filaments obtenus sont
purement élastiqgues dans notre gamme de fréqukeaaeodule de cisaillement complexe d’un bloc
d’alginate de calcium homogene a été estimé p&danique de Supersonic Shear Imaging (SSI) a
64kPa ce qui en fait un milieu homogéne dur.

Flux controlé
d’alginate de sodium 1%

>

-

— = Filaments d’alginate
- | de calcium enchevétrés

—

Facetransparente panciation de la face mobile
aux US <€

Sonde US

Eau + Filaments enchevétrés Eau

Figure 3.3: Photographie du systéme de productemfiaments d’alginate de calcium (en haut). Schém
montage expérimental (en bas) avec la barrettegéahbique imageant un milieu composite eau-filasmelains
une cuve dont une face mobile permet d’augmentieatdion de phase élastique.

L’enchevétrement 3D de filaments élastiques obtessts ensuite placé dans un volume
contrélé d’eau pure. La cuve expérimentale a étgw® pour pouvoir imager le milieu par une des
faces fermée par une membrane transparente aagans (figure 3.3). Le volume initial du contenant
est pris grand par rapport au volume total desnilats. La fraction volumique de ces derniers est
alors négligeable. Une face de la cuve d'imagesiecencue pour étre mobile en translation de facon
pouvoir réduire graduellement le volume total deuse. Cette face laisse uniquement sortir I'easl lo
de la réduction du volume de la cuve, permettamtiginenter la fraction volumique des filaments au
fil des acquisitions.
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Le milieu composite obtenu doit étre statistiguemeomogéne en terme de distribution
spatiale de la quantité de phase solide et aussitdipie statistique de I'orientation des filanterite
diametre des fibres est choisi comme le plus mkéimetre techniquement réalisable avec notre
systéme (200pum confirmé au microscope optique).effet, pour un volume total d'alginate de
calcium, plus le diametre des fibres est faiblgles les filaments sont longs et enchevétrésékeau
3D résultant est plus aléatoire et le milieu vu pae onde de cisaillement est plus effectif (=rilie
statistigue moyen, avec faible risque de mesurer @lomalies locales de composition ou de
structure).

L'échographe Aixplorer™ (SuperSonic Imagine, Aix Rrovence, France) a été utilisé pour
effectuer des acquisitions SSI sur ce milieu pag fiactions volumiques de filaments variant de 0%
a 80%. Les films d’ondes planes de cisaillement sonegistrés a haute cadence d’'imagerie puis la
vitesse de phase est extraite a chaque fréquepadiad’'une transformée de Fourier des champs de
déplacements [Deffieurt al. 2008]. L'atténuation peut aussi étre calculée g@ae bon rapport
signal a bruit des films de déplacement. Elle tésdé deux phénoménes : I'absorption c'est-a-dire |
perte réelle d’énergie mécanique (transformée ereah) et la diffusion c'est-a-dire la perte de
directivité de la propagation pour une partie dadrgie pénétrant dans le milieu.

Pour chaque fraction volumique de sels d’algin&eprotocole d’imagerie a consisté en
l'acquisition de plusieurs films de propagation mtde pour différentes positions de la barrette
échographique en face du milieu. Avant tout tragetrdes données de déplacement, les différents
films sont moyennés pour accéder aux propriét@écifes d’'un milieu statistique. Puis le volume de
la cuve est restreint et I'acquisition est répétée.

Les acquisitions sont stoppées lorsqu’il n'est glossible de faire sortir d'eau résiduelle du
systéme biphasique. Cela correspond a une fraetibrmique globale d’environ 80% puisqu'’il reste
toujours des volumes d’eau difficiles a éjecten]és dans les coins de la cuve par exemple. Notons
gue lorsque le réseau de filaments devient tréesed@ginate de calcium presque homogéne), nous
veillons a ne pas pré-comprimer le milieu avantrasurer son élasticité afin de rester dans lagparti
linéaire de la courbe de contraintes-déformations.

3.2.3 Résultats expérimentaux

En dessous d’environ 17-20% de fraction volumigquecune onde ne se propage dans le
milieu effectif, nous sommes sous le seuil de datimm mécanique en cisaillement. Il faut noter que
la détermination exacte de ce seuil n'est pas plessiur la base de nos données. Aucune valeur
théorique de ce seuil n'est disponible non plus raison de la spécificité de notre modele
expérimental : la structure en filaments enchegétrduit une non indépendance des occupations des
sites voisins en raison de la forte directivité diémments. Ce type de structure n'a pas a ma
connaissance été étudié théoriquement ou en siowlat

La figure 3.4 présente 3 exemples de données stn@g pour des fractions volumiques de
filaments d'alginate croissantes. Juste au dessusedil (22%), 'onde se propage a faible vitesse
(cbne serré) et avec une forte dispersion (élagisst du paquet d’onde au cours du temps). A
mesure que I'on densifie le milieu en filamentssttpies, la vitesse augmente (le cdne s’ouvreg et |
dispersion diminue (les bords du cone ne d’élaegispas au cours du temps).
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Figure 3.4: Représentation spatio-temporelle depldéude de I'onde u(x,t) pour trois fractions voliques
occupées par les filaments : 22%, 33% et 66%.

Au dessus de 20%, les contraintes de cisaillemengrgpagent bien a travers le milieu. Il
existe au moins un chemin de filaments (« inficligster » en anglais) reliant les limites du doreain
d’étude entre elles. La figure 3.5 présente leslt@s obtenus pour I'atténuation (50-1200Hz) et la
vitesse (50-700Hz). Globalement, la vitesse teramu@menter avec la densification du réseau de
filaments tandis que l'atténuation diminue. Plugefnent, une dépendance fréquentielle tres forte est
observée pour la vitesse comme pour l'atténuatidette dépendance semble étre linéaire pour
I'atténuation et plutdt quadratique pour la viteadaible fraction volumique. Cette dépendancedeais
a mesure que la fraction volumique de la phasédealugmente. Elle devient nulle pour la vitesse aux
fractions volumiques supérieures a 50% (dépendascay’). Elle devient quadratique pour
l'atténuation aux fortes concentrations en phasidesd_'origine de ces dispersions, l'interprétatide
leurs évolutions conjointes et leur accord éverawekt la théorie de la percolation présentée @us h
n’'ont pas encore été finement étudiées méme stldaents de réponses sont donnés dans la suite de
ce chapitre.

La figure 3.5 présente aussi les valeurs de lassdétede cisaillement extrapolée (par un
polyndme d’ordre 4) a fréquence nulle en fonctienla fraction volumique d’alginate. Les valeurs
sont normalisée par la valeur mesurée dans I'dlgipare (8m/s). Le seuil de percolation est mis en
évidence. Cette courbe est a comparer avec laefigir présentée plus haut. Le seuil de percolation
semble étre de I'ordre de 10% dans notre cas. uebecest trés bien ajustée par une loi de puissance
d’exposant 1.9 environ, ce qui est compatible aescdonnées de la littérature (G(0)~c2 évolue
comme (p-pc)’ selon les auteurs).[Arbabi et Sahimi 1993].
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Figure 3.5: Dispersion pour la vitesse de phasédnéen) et atténuation (au milieu) de I'onde deittesaent pour
différentes fractions volumiques d’enchevétremees filaments d’alginate de calcium. Ces donnéeg son
obtenues par imagerie d’élasticité SSI. La courbebds donne I'évolution de la vitesse de cisailletne
extrapolée a fréquence nulle, en fonction de letifsa volumique d’alginate en %.

Cette expérience de « principe » simple mettanteenre un matériau biphasique a tres fort
contraste en module de cisaillement, montre icire@ent que les ondes de cisaillement
n'apparaissent qu’'a partir du seuil de percolatiammodule de cisaillement du milieu effectif firedl
sa dépendance fréquentielle dépendent fortemdatfdection volumique du réseau dur immergé dans
le liquide.
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3.3.  Structures multi-échelles et approches d’'imagerie
multi-fréquences

L’objet de ce paragraphe est maintenant de dénrdatpertinence d’'une approche d’imagerie
d’élastographie a plusieurs fréquences pour desemisible a des parametres de structures du réseau
rigide conducteur des ondes de cisaillement.

3.3.1.Réseaux multi-échelles dans les organes

Comme nous l'avons dit, la matrice rigide constituaos organes est distribuée en taille sur
une grande gamme d’échelles spatiales. Parmi legtitgants principaux de la matrice rigide, il faut
noter le role particulier du réseau vasculaire destailles caractéristiques (diametres des vaisse
distance entre deux embranchements de vaisseanixjrée souvent bien inférieures ou égales a la
résolution typique des acquisitions d’élastograjghilemm). Cela signifie que les parois des vaisseaux
sont des bons candidats pour influencer fortemeniresures viscoélastiques que nous réalisons. Si
cette hypothése s’avére exacte, soulignons degsemtr qu'une sensibilité de I'élastographie a ces
modifications en ferait un outil extrémement ing&sant. En effet, 'ampleur des modifications
structurales subies par le réseau vasculaire loidegleloppement des cancers n’est plus a démontrer
(voir par exemple le modéle de croissance vaseutamorale détaillé dans [Bartktal.2006]).

Dans le cas du réseau vasculaire, la figure 3.@aldeux exemples d'images du réseau a des
échelles tres différentes, illustrant ainsi soractiire « multi-échelles » c'est-a-dire dont laridhistion
de tailles s’étend sur plusieurs ordres de grand@uipeut aller au-dela de ce qualificatif puishest
connu depuis longtemps que le réseau vasculaineesdiméme invariant d’échelle ou plutét auto-
similaire, c'est-a-dire invariant par dilatatioret@ propriété est possédée par de nombreux réseaux
d’échanges de flux, comme illustré avec quelquesngkes sur la figure 3.7. De tels réseaux sont
décrits par leurs propriétés d’échelles qui désieig comment passer quantitativement d’'une écaelle
I'échelle inférieure. Une de ces propriétés eslit@ension fractale. Pouvoir en obtenir une mesore n
invasive, méme indirecte, serait tres utile.

2 photons microscopy

10cm

Figure 3.6 : Deux exemples d’'imagerie des réseageulaires a des échelles différentes: a gauchstraotion
d'images IRM T, avant et aprés injection d’un agent de contrastgaaolinium dans le réseau vasculaire du sein
d’'une patiente atteinte d’un cancer (résolution rijrat a droite, rendu 3D de données volumiquesnolete sur
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le bulbe olfactif de rat par microscopie biphotore@ une résolution de 0.24um (courtoisie J. Leco®.e
Charpak).

¥ v i
Figure 3.7 :Les réseaux de transports de flux doe frouve dans la nature ont des topologies qui se
ressemblent. Ils sont auto-similaires sur une certgamme d’échelles (source FlickR, GoogleEarth).

Depuis 15 ans, le concept de fractal est appars @alittérature médicale. Dans un premier
temps, il s'agissait de démontrer que bien dest®bjmlogiques présentent des propriétés auto-
similaires sur une large gamme d’échelles spatidl@sevue écrite par Cross [Cross 1997] rappelle
les techniques utiles pour I'analyse fractale déispnte les différentes pathologies impliquant des
objets invariants d'échelles et pour lesquellegecanalyse peut servir. Depuis quelques années,
'analyse fractale en tant qu’outil mathématiquaupbanalyse des données a été de plus en plus
employée dans le but d’exhiber des parametres aoMyeomplémentaires des paramétres habituels.
Ces nouveaux indicateurs apportent une plus valyveie de I'évaluation de la bonne intégrité dutiss
considéré [Reljin et Reljin 2002]. On peut citeexémple de l'os [Liret al. 1999] ou des tumeurs
cancéreuses [Velanovich 1998, Piantaretlial. 2005]. Avant d’aller plus loin, il faut cependartter
que la fractalité est un concept mathématique (pxiste pas a proprement parler dans le monde
physigque qui nous entoure. Tout au plus devraiparter de comportement fractal sur une certaine
gamme d’échelle. Dans la suite de ce chapitre, paéférerons faire référence a des structuresas¢ aut
similaires » ou « invariantes par changement déele La confusion vient du fait qu’il est possbl
de mesurer une dimension fractale sur des « fexcfathysiques » c'est-a-dire des objets simplement
auto-similaires. En physique, il existe toujour taille caractéristique qui sert de borne supégiau
dessus de laquelle I'objet n’est plus fractal. D&, il existe toujours une taille caractéristibasse
en dessous de laquelle un « zoom » sur I'objetamme plus un objet semblable a I'objet initial. Par
exemple sur un arbre, la limite basse est attemtaiveau des plus fines ramifications des feudlds
limite haute lorsqu’on regarde I'arbre entier ek djon s’apercoit que I'autosimilarité cesse aueaiy
de la connexion du tronc dans la terre. Enfin, danplupart des cas, les réseaux naturels auto-
similaires présentent plusieurs gammes d’échelles des dimensions fractales différentes : on parle
alors d’analyse multi-fractale.
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Par ailleurs, de nombreux auteurs omettent deg@équ’une dimension fractale n’est pas une
caractéristique intrinseque d’'un tissu ou d'un agaC’est un paramétre géométrique permettant de
quantifier la complexité de la topologie architeata d’'un certain objet. Il faut donc préciser
systématiqguement de quel objet I'on parle. Pour wmeeur, ce peut étre par exemple le réseau
vasculaire, le contour délimitant la tumeur duttisain, la carte du signal FDG18 détecté en PET, la
distribution spatiale des microcalcifications suesdclichés mammographiques,...Enfin, il est
nécessaire de préciser dans quelle dimension despalidien on se place pour I'analyse fractdle. |
est évident que la dimension fractale du contounel'tumeur sera différente que I'on se base sur son
contour réel en 3D (mesure la plus pertinentefetrimative mais la plupart du temps inaccessible par
I'expérience) ou sur une photo de lame microscapiguoupe en 2 dimensions). Ce second cas est
celui rencontré aussi pour les projections de &iras 3D en 2D comme I'imagerie optique de réseaux
vasculaires en transparence a travers la peausotliéhés radiographiques. Dans le premier cas, la
dimension fractale maximale est 3 tandis que dassdond elle est bornée a 2.

Les travaux de Grizzet al. illustrent le propos précédents puisqu’ils s'ingsent a la
dimension fractale de la surface vasculaire mesapéés segmentation automatique sur des lames
histologiques marquant les parois des vaisseaulejiet al. 2007, Grizziet al.2007]. Dans ce cas,
I'objet étudié par analyse fractale est I'aire @asseaux sur une coupe 2D. IlIs montrent que tissus
sains et carcinomes hépatocellulaires donnentalesng différentes.

Le probleme ainsi posé, il est clair que la comigara entre les quelques données
expérimentales publiées depuis 15 ans sur l'andtgstale des tissus tumoraux est rendue difficile
par la variété des objets mesurés (réseaux vassjlaiontours des lésions,...) et des techniques
utilisées pour les observer (optiques, histologsquadiographiques). En outre, il existe plusieurs
méthodes « mathématiques » pour évaluer expériteemdat la dimension fractale (DF) d’'un objet
(« Box Counting », « Sand Box », IFFT...pour ne cidee les plus connues), chacune donnant des
valeurs légerement différentes. Dans un objet dfaghathématiquement idéal, c'est-a-dire
parfaitement auto-similaire et dont l'autosimilaris’étend sur une gamme d’échelle infinie, ces
mesures convergent toutes vers une méme valeyhy&ique, on peut donc tout au plus accéder a un
estimateur de la dimension fractale de la strucfraetale idéale la plus proche de celle que I'on
étudie.

Les travaux de Baish, Gazit et Jain sur l'architextdes réseaux vasculaires font référence
[Gazit et al. 1995, Gazitet al. 1997, Baishet al. 1996, Carmelieet al. 2000, Jain 2005]. Dans le
cortex, les informations tirées de différentes téghes d’'observations histologiques sont regroupées
dans « The vascular system of the cerebral corfgaeBar [Bar 1980]. Il faut aussi noter les mesure
de Craciunescu sur des tissus sains et tumoraugndeurs [Craciunescet al. 2000] ainsi que les
données 3D de haute qualité obtenues en uCT mpenkaret al.[1998].

Enfin, parmi les mesures expérimentales de I'aechitre vasculaire 3D, signalons les travaux
récents de Risser et Plouraboué [Plourateiud. 2004, Risseet al. 2007] qui ont réussi a fixer les
réseaux vasculaires intacts de volumes macroscepifpube de 5mm de cété) de tissus cérébraux
sains et tumoraux, chez le rat et le primate. Léahantillons sont ensuite passés au synchrotren po
une imagerie uCT permettant de reconstruire leatés@dimensionnel avec une résolution de I'ordre
du pm c'est-a-dire la taille des plus petits capébk. lIs montrent que le réseau vasculaire sstin e
invariant d’échelle pour des échelles allant deufh4a 40-65um tandis que le réseau tumoral 'est
toujours a des échelles plus grandes. La dimerfisaotale du réseau sain est comprise entre 1.5et 1
selon les échantillons tandis que celle des réseamiaraux est entre 1.9 et 2.2.
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Figure 3.8: En haut, croissance d'un adénocarcindmeolon humain greffé sous la peau du dos tedduee
souris tiré de [Carmeliett al. 2000] (vue en microscopie optique en transmissiba)développement de la
microvascularisation de la tumeur est observé apréa), 10 (B), 15 (C) et 20 (D) jours. Le flux gann
tumoral est chaotique et inhomogene ce qui indagplarition de zone hypoxiques. Sur la ligne du, bes
dimensions fractales des réseaux artério-veineumauax (E, cercle rouge) apparaissent significatsenplus
faibles que les réseaux tumoraux (image tirée deif@t al. 1995]).

Malgré la dispersion des données expérimentaleiépsbil est néanmoins possible de voir
converger les études vers quelques conclusions coesn

La prise en compte de la complexité géométriquecttrelle des organes ou des tissus exhibe
des nouveaux parametres qui peuvent apporter un guaitermes de discrimination entre tissus
pathologiques et sains. C’est donc une bonne démate tenter de s'intéresser a de tels paramétres
pour créer de nouveaux outils diagnostiques. Plustrier ce propos, on peut citer une meilleure
corrélation entre propriétés mécaniques de I'osaeBMD (Bone Mineral Density pour densité
minérale osseuse, en anglais) associée a une nisUlasedimension fractale qu’avec la BMD seule
[Lin et al. 1999]. Il y a aussi une meilleure séparation bématih avant biopsie sur des Iésions
mammaires dont les clichés mammographiques ont’éhifet d’'une analyse fractale. [Velanovich
1998]

D’autre part, il parait clair que dans le cas dEseaux vasculaires tumoraux, la DF augmente
par rapport au tissu sain environnant (voir fig8rg). Cette conclusion est logique tant on connait
l'importance de I'apport en nutriments et en oxygé®cessaire a la croissance rapide et anarchique
des cellules tumorales. La densité globale du tegasculaire tend a augmenter autour de la tumeur,
entrainant, si I'on considere un milieu autosim@aiune augmentation de la dimension fractale. Ces
observations sont donc compatibles avec les caaraiss actuelles sur la réorganisation du réseau
vasculaire tumoral par les mécanismes de la néiogeese.

Pour ces deux raisons, il est raisonnable de ceegcmesurer de facon fiable un parametre
physique, accessible par I'élastographie, qui switrélé, méme indirectement, aux propriétés
d’échelles du réseau vasculaire 3D. Ce paramettergid permettre de mieux séparer tumeurs
bénignes et malignes, évitant ainsi des biopsiaslés a la fois traumatisantes pour la patiente et
onéreuses pour la collectivité. On peut méme pensece type de parametres de structure permettrait
de différencier différentes familles de Iésions acgaruses n’'ayant pas les mémes dynamiques de
restructurations vasculaires ou encore de suieffidacité d’un traitement anti-néoangiogénique...
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Tirer de I'élastographie des paramétres plus skssio la structure gu’a la composition est
donc un objectif médicalement pertinent. L'exemmle réseau vasculaire le montre pour la
problématique du cancer mais d’autres réseaux fquebablement des réles similaires dans d’autres
pathologies, le réseau de fibrose du foie par elenquelle est la bonne démarche en élastographie
pour mesurer des grandeurs sensibles a la struitture

3.3.2 Pertinence d’'une approche multi-fréquence pour I'éade de
la structure

Il est bien connu des physico-chimistes gqu’un batil gour I'analyse de la structure des
polyméres (taux de réticulation, longueur de chaineest I'étude rhéologique c'est-a-dire le suiwi d
la relaxation d’'un échantillon aprés lui avoir agpé une contrainte mécanique transitoire (i.e. au
contenu fréquentiel riche) ou alternativement lassume des contraintes transmises par I'échantillon
lorsqu’il est soumis a une déformation sinusoidalposée, la mesure étant répétée a plusieurs
fréquences entre 0 et 10Hz environ. L’'acquisitioélastographie a plusieurs fréquences est une
approche identique. Elle donne accés aux mémes lemélastiques. Vappou a montré récemment
gu’il y avait continuité entre des données acquaesrhéometre sur des échantillons biologicgeres

vivo jusqu’a 60Hz et ses données MRE acquises enteg ¥50Hz [Vappowt al.2007].

Les lois de dispersion des modules élastiquesdamltois d’échelle qui quantifient la maniere
dont les échelles sont liées les unes aux autres.

D’une maniére générale, il est donc plus informatif la structure de s'intéresser a la maniere
dont un paramétre élastiqgue change en fonctioma fi&duence d’excitation que de regarder la valeur
absolue d'un parametre pour une fréquence données e cas d’'une onde, la longueur d’onde
change avec la fréquence d’excitation et la tatlda quantité des structures a laquelle I'onde est
« sensible » change aussi. Changer la longueurdd’'savient a sonder la structure a une échelle
différente.

3.3.3.Un exemple illustratif simple

Pour illustrer la pertinence d’'une démarche mdttrence pour exhiber des parametres
sensibles a la structure et a la topologie desrimaté considérons I'exemple ci-dessous :

Analyse de données ultrasonores simulées dans lastre 1 et 25MHz

Les données utilisées dans cette étude ont étaiésupar Cécile Baron, postdoctorante au
LOA en 2007. Elles ont été obtenues dans le caslsadhése au Laboratoire d’'Imagerie Paramétrique
dirigé par P. Laugier.

A partir d’échantillons d’'os corticaux humains, dasquisitions HCT 3D ont permis de
modeéliser trés finement I'os. A l'aide de ces d@®8D sur la structure osseuse, des simulations 3D
aux différences finies de la propagation ultraseraans les échantillons avaient été réalisées par C
Baron dans le cadre de sa thése. A partir de oadations, les coefficients élastiques du tensgur C
ont pu étre calculés a plusieurs fréquences uliaes. Parallelement, les données micro-CT ont serv
a quantifier la porosité moyenmpede chaque échantillon. Les auteurs de 'étude seistEressés a

114



Structures multi-échelles et approches d'imagenitiffréquences

I'évolution des valeurs des paramétres effectifs e@ fonction de la porosité a une fréquence
ultrasonore donnée (1MHZz) et trouvent une relatjoadratique entre les deux parametres avec des
coefficients de régression satisfaisants (Rz>®8Jgnet al.2007].

Notons qu’en toute rigueur, la porosité n'est pagtement un paramétre décrivant la
structure du milieu. C’est un indice compositeste&dire a la fois un parametre de compositioesfc’
une mesure de la quantité totale de matiere) strdeture (le gain ou la perte de matiére dansd&os
fait en suivant des régles physiologiques de reefoent ou de destruction propre a I'architecture de
la structure...donc la quantité totale de matieréerame aussi un peu d’information sur la structure).

En utilisant le méme jeu de données, jai cherclééudier la variation des coefficientg €n
fonction de la fréquence au lieu de leurs valeursn@ certaine fréquence. Ces variations étaient
visiblement bien ajustées par des lois de puisséigiee 3.9). Pour chaque échantillon, nous avons
donc cherché la meilleure loi de puissance pouguheaourbe ffw). Puis, ne conservant que les
exposants de ces lois de puissance natésus tracons le nuage de pointsf(p). La figure 3.10
présente les nuages de points ainsi obtenus pasiteés échantillons et pour les coefficienis & Gs.

Une corrélation satisfaisante pour des données calédi est trouvée entre les exposants et les
porosités.

Coefficients C;; en fonction de la fréquence ultrasonore
dans quelques échantillons d’os cortical

log(Cyy)

. log(f{MHz)) =
Figure 3.9: Dépendance fréquentielle du coeffici€nt calculé pour 7 échantillons d’'os cortical a padi
données PCT et de simulations aux différencesdirdes ajustements en loi de puissance sont réslisé

Nos observations sur ces données simulées sur odeleles obtenus par I'expérience
retrouvent une conclusion connue par les spéaalide la caractérisation osseuse qui s’intéressent
depuis longtemps au BUA (Broadband Ultrasound Atation pour atténuation ultrasonore sur une
large bande de fréquence, en anglais) [Langtonjeft R008]. Il s’agit de la mesure de la pente de
l'atténuation ultrasonore dans l'os en fonction te fréquence sur un diagramme semi
logarithmique...c'est-a-dire un indice de la viteslgevariation de I'atténuation avec la fréquence
ultrasonore. Ce parameétre est connu pour étrecplgtiement bien corrélé avec 'endommagement
osseux. Il sert pour le suivi de I'ostéoporose.
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Figure 3.10 : Les exposants des lois de puissagseaurbes Zf(w) entre 0.5 et 25 MHz dans I'os sont bien
corrélés avec la porosité de I'échantillon. Onaete comme Baromt al. que le paramétre transverse (@
gauche) varient plus fortement en fonction de legité que le paramétre axials{@ droite).

L'exemple précédent nous montre bien que la dépemddréquentielle des propriétés
mécaniques, en particulier de cisaillement, dagsndéeux tels que I'os cortical est reliée a laroi
structure. En utilisant la propagation d'ondesastinores ( dans le domaine du MHz), nous avons pu
vérifier la corrélation entre I'exposant de loi pleissance des paramétres de cisaillement d'uresolid
extrémement dur tel que I'os et l'organisationcstinelle ici décrite par la porosité. Nous verrdass
la suite de ce chapitre comment nous pouvons atswtinéme type de résultats pour les tissus mous,
en utilisant cette fois des ondes de cisaillemansde domaine audible (< quelques kHz).

En conclusion, la bonne démarche a adopter podrespxhiber des paramétres sensibles a
l'architecture de la matrice rigide transmettantigaillement est d’étudier la variation des module
mécaniques en fonction de la fréquence d’excitagtaiionc de travailler a plusieurs fréquences.

3.4. Principe de causalité et modéles rhéologiques

Dans ce paragraphe, nous cherchons a déduireld¢®me théoriques reliant entre elles les
données mesurées par élastographie ultrasonoieMst én fonction de la fréquence d’excitation,
avant de s'intéresser a la cohérence des donnpésragntales multi-fréquences avec ces équations.

3.4.1.Conséguences mathématiques de la causalité pourdiéation
d’onde

Comme nous l'avons déja écrit au chapitre 1, lgpggation d’'une onde acoustique dans un
milieu viscoélastique localement homogéne est epdr I'équation aux dérivées partielles suivante

2, — 2 2
P02u = p0Pu+ (A + p)0(0u) + @,0%u + (¢ + £)o,0(0u) (3.1)
ou u est le champ de déplacemegmia densité du matériay, le module de cisaillemenk, la second

coefficient de Lamé& la viscosité de cisaillement &la viscosité des ondes de compression.

L'utilisation de l'opérateur rotationnel est néadss pour éliminer les contributions de
contributions (irrotationnelles) du champ de déphaent mesuré [Sinkwet al. 2005]. En regroupant
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toutes les constantes viscoélastiques dans le eathulcisaillement complexe G*, on obtient une
équation d’Helmoltz pour le rotationnel du déplaeetn

—paﬁt‘T': G*Dzlq' , 'G': Ox oo & (3.2)

Rappelons ici que G* a une partie réelle notéeGGd et dénommée « module élastique » ou
« module dynamique » qui rend compte des propriégstiques ; et une partie imaginaire notée G”
ou Gl et dénommée « module de perte » qui rend odes propriétés visqueuses.

En régime stationnaire monochromatique, le champdélg@lacement peut étre considéré
localement comme une onde plane locale :

_ i (kx—cot )

ou k est le vecteur d'onde localweta pulsation de I'onde.

Le vecteur d’'onde peut étre écrit de la maniéressue:
(47

K=6+1.0 avec ﬁ=c(w)

(3.4)

B étant le terme propagatd,'atténuation et c la vitesse de phase.

Contrairement a ce qui pourrait paraitre dans ce#scription mathématique, les parties
propagatives et atténuatives du vecteur d’ondeone gas indépendantes 'une de l'autre. Elles sont
liées par une relation de dispersion dont I'origéséla causalité de la propagation d’onde. Lecjpa
de causalité, dans sa forme la plus générale stijug « Rien ne peut se produire avant I'événement
qui en est la cause ». Les fondements physiqués arisalité et leurs dérivations mathématiques ont
été étudiés pour la premiere fois par Kronig en6lfronig 1926] puis Kramers en 1927 [Kramers
1927]. Dans son article de 1956, Toll reprendda logique entre causalité et relation de dispersio
puis dérive cette derniere dans le cas général IDs6].
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Figure 3.11: Extraite de [Toll 1956]. lllustratiadu lien logique entre causalité et relation de elision :
I'absorption d'une fréquence doit s'accompagnendiécalage de phase a d’autres fréquences pole gignal
de sortie reste causal.

La figure 3.11 illustre trés simplement la nécéssie I'existence de relations fortes liant
absorption et vitesse de phase dans un systemal.chagpreuve de suffisance de ces relations pour
créer un systeme causal est moins facile mais &ezitrouvée dans I'article de Toll. Considérons le
signal d’excitation A, par exemple une onde deilkésaent transitoire, envoyé dans le systéme a un
temps t=0. Le signal A est nul pour t<0. Le spedeFourier de ce signal contient de nombreuses
fréquences. Il peut étre décomposé comme la somrsedsoides entrec—et 4o dont par exemple le
signal B. Pour t<0, les interférences destructdetoutes ces composantes produisent un signdl nul.
n'est pas possible de trouver un systeme causallmparbe uniquement la fréquence du signal B sans
affecter 'amplitude ou la phase des autres frégeermu spectre. En effet, pour un tel systéme, le
signal en sortie du systéme A-B ne serait pas oul [es temps négatifs c'est-a-dire avant le début
I'excitation. Pour éviter cette brisure de cauéaliforce est de conclure que I'absorption d'une
fréquence donnée doit s'Taccompagner de décalagpkade pour d’autres fréquences. La relation de
dispersion prescrit les valeurs de décalages deepiecessaires.

Sous I'hypothese d’onde plane locale faite ci-desbéquation (3.2) permet de lier le vecteur
d’onde complexe au module de cisaillement complexe.

2
G =p % (3.5)

Du fait de cette relation, il y a fondamentaleménquivalence a utiliser les parameétres
acoustiques (@) ou les parameéetres mécaniques (G’,G”") pour laci@risation viscoélastique d'un
matériau donné a une fréquence donnée. La techd§le’attache & mesurer ceetandis que la
technique MRE mesure G’ et G”.
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Le principe de causalité stipule gfesoit lié aa par les relations de Kramers-Kronig (KK)
suivantes:

(7
,B(w) - C_ = H[a(X)] ou H désigne la transformée de Hilbert c'est-a-dir

0

a(X)
[dX
X (8.6

By -~ ="pv[”
C T T

[ee]

ou PV désigne la valeur principale de Cauchy detdgrale. ¢ désigne la vitesse
asymptotique de I'onde pour les fréquences infinftte convention a été discutée par [Szabo 1995,
Szabo et Wu 2000] de fagon a ce que la vitessehdeepaugmente avec la fréquence (dispersion
anormale). On note au passage que la transformégllurt inverse est 'opposée de la transformée
de Hilbert.

Pour maintenir I'atténuation et la direction degagation d'une onde plane aux fréquences
négatives, les relations suivantes doivent aussis@tisfaites :

ik(~w) = m ce qui donne:
c(-a) =c(a) et a(-a) =a(a) (3.7)

a est donc une fonction pairefeimpaire.

3.4.2 Implications pour un modele en loi de puissance

Pour aller plus loin dans les calculs, nous allomss intéresser au cas particulier dans lequel
les quatre parametres«, G’ et G” dépendent de la fréquence selon unedéipuissance. Comme
nous le verrons au paragraphe suivant, ce choimesté par les mesures expérimentales obteimues
vivo. C’est aussi un modele pratique d’'un point deélsolution des calculs qui vont suivre. Enfin,
nous verrons que c’est un choix particulieremestifj@ pour I'étude des propriétés d’objets auto-
similaires puisque la loi de puissance est la tidn mathématique de l'invariance d’échelle.

Prenons donc I'hypothese que I'atténuation, pamiginaire du vecteur d’onde k suit une loi
de puissance de la forme :

a=a,w | y0]jooq 3.9)

Notons au passage qu’un tel comportement a déjab&érvé expérimentalement pour des
ondes de compression dans de nombreux milieux kaguosant y variant de 0 a 3 selon les cas
[Szabo 1995, Wateet al. 1999].

L’origine de cette atténuation peut étre doublbsoaption d’énergie mécanique par le tissu
c'est-a-dire transformation en chaleur et/ou diffusde I'onde par des structures hétérogene. Nous
verrons que ce second phénomene semble étre magrient responsable de I'atténuation apparente
observée pour les ondes de cisaillement & bassgefmée dans les tissus. L'apparition d'une
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atténuation en loi de puissance pour une ondesdiffua travers une inclusion fractale a déja été
observée en géophysique [Retkal. 2003].

En considérant le modeéle proposé, il vient a pd#i(3.6), (3.7) et (3.8):
w +00 Xy
w)=—+a G%Dw ——[dX 3.9
A= W (39)

Pour yD]0,0.5[, les tables d'intégrales ou encore une rapiderbgation de Mathematica®
donnent:

B(w) = Ci ra, Etan(%) ol (3.10)

[ee]

Il faut noter que l'intégration n'est en théoriespible que si le théoreme de Paley-Wiener est
vérifié c'est-a-dire si(w) est dominé pan a fréquence infinie :
o alw)
lim =0
weTe W (3.11)

Waterset al. précise que l'intégration est aussi possible pas ekposants y supérieurs a 1
tant que la loi de puissance change d'exposant @oerdominée pan a haute fréquence [Watess
al. 1999].

Notons ici que la dépendance fréquentielle troypa¥ece modeéle est en exposant (1-y) pour la
vitesse de phase des ondes.

Considérons qu’a basses fréquences et pour desrvdégbles de vy, le terme® peut étre
C

négligé (»’ dominew). Cela signifie que dans notre gamme de fréqudaceispersion trouve son
origine principale de I'atténuation. A partir de§Bet (3.10), il vient par des calculs simples :

-2y 2 .
. X -1-2y B
G —,OILF(;IZO2 { 0+ 1) } avec)(—tan%) (3.12)

Pour la vitesse de phase, la référence a été puiseune fréquence infinie. L'exposant de la
loi de puissance est maintenant supérieur a un @ur En conséquence et comme discuté
précédemment par Szabo et al., il est nécessarthatger fréquence de référence pour avoir toujours
G* croissant avec la fréquence. On doit toujounssaderer que la formule obtenue pour G* doit étre
interprétée comme une variation de G* par rappsd galeur a fréquence nulle.

De ce point de vue, (8) devient :

oy 2 s
G*(a)):c;;;+pﬁ"2 y{l X +2'X} (3)13

a02 (1+X2)2
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Cette derniere relation semble plus consistante Evphysique puisque dans notre gamme de
valeurs de y, elle méne a des valeurs positivad@id pour la partie réelle et imaginaires de G*.

L'équation (3.13) prédit deux propriétés intrinsegjunotables pour le module dynamique et le
module de perte :

Les deux modules doivent croitre avec la mémedqgbgissance ;

Le méme paramétre y définit 'exposant de cettedmipuissance et la valeur du rapport
G”/G’, c'est-a-dire :

G—I -_2X > = tan(rLly) (3)14
G 1-x
Ces relations physiques montrent que pour des ngathuy prises entre 0 et 0.5, I'exposant de

la loi de puissance pour les deux modules est mupéa un. Considéré comme non physique dans
certains papiers [Pritz 2004], nos données expétales tendent a montrer que dans une gamme de
fréquences limitée, cette situation se produitivo dans plusieurs types de tissus. Pour les ondes de
cisaillement, les données publiées obtenues dassnuériaux variés donnent plutét y dans
l'intervalle 10.5,1[.

Certaines relations dérivées ci-dessus ont déjjp@ééiées par plusieurs équipes pour des
applications dans des domaines divers [Horton 19@41998, Cobbolét al. 2004, Pritz 2004, Aki et
Richards 2002, Meza Fajardo 2005, Wismer 2006]lidre entre les parametres acoustiques) (et
rhéologiques (G’,G”) n'a & ma connaissance jand#ésfait dans ces publications, les communautés de
la rhéologie et de I'acoustique ayant chacunepeopre langage.

La démonstration réciproque partant de G’ et Glirg de fonctions elles aussi liées par une
transformée de Hilbert, pour aboutir aux partiedleé et imaginaires du vecteur d’onde k est faurni
en Annexe 1.

3.4.3 Note sur la validité de la transformation de Hilbet “locale”

L'application des relations de KK est souvent gajét caution dans la mesure ou les tests de
causalité qu’elles permettent requiérent la cosaaice de la partie réelle ou de la partie imagraur
vecteur d’'onde sur la totalité du spectre ce quirempatible avec une acquisition expérimentale.
Dans notre cas, la gamme de fréquence accessibieéese particulierement restreinte puisqu’elle
couvre une décade environ. Dans quelle mesurequese servir du principe de causalité dans ces
conditions ? O’'Donnellet al. puis Waters et Mobley traitent de cette questionsdla gamme
ultrasonore [O’Donnelket al. 1981, Waterset al. 2000, Mobleyet al. 2003, Waters et Hoffmeister
2005].

Une réponse partielle est aussi fournie par Miétbal.dans un article dans lequel il démontre
gu’une connaissance partielle du spectre permetdmuméme de fournir des intervalles de confiance
[Milton et al.1997]. En somme, si I'on connait imparfaitemef), alors on ne peut pas dédui(@)
mais on peut donner une loi de dispersion supérietiune loi inférieure entre lesquelles les points
expérimentaux poup(w) doivent se situer (a I'erreur de mesure présenBidr, plus la gamme de
fréquence sur laquelle(w) est connu est large et plus I'écart entre cescdeis de dispersion
extrémes diminue.

121



Chapitre 3

Un second élément de réponse, lié au premier qoang réfléchit, consiste simplement a
observer que la transformation de Hilbert comporte division par (X#2), ce qui réalise une somme
pondérée des valeurs d€X). Le coefficient de pondération est grand vaiés grand prés de et il
devient négligeable des que I'on s’éloignexd®©n peut donc réécrire I'équation (3.9) comme :

-

- T E " e
dX+ ] ,.,=——.dX (3.15)

_— _ -y

. afd—E A . a Gl TE e
0 yz_.,2 dX = ell} XI—g,2 X + ‘lu.l_E -

—
= 00 xS

o

Plus la gamme de fréquence accessible a I'exp&rjethe largeur £ est grande et plus
l'intégrale du milieu devient un bon estimateur lietégrale générale. On peut montrer que sous
certaines conditions sur(qui sonta priori satisfaites par la physique), les deux autregiatés sont
bornées et négligeables par rapport a celle demilCe raisonnement « & la main » peut étre écrit
rigoureusement.

Tout cela est bien physique : le comportemeni(&¢ au voisinage de importe plus que loin
de dans le calcul de la valeur fiém). Cette condition est un gage de continuité desuéens dea
etp.

Cet argument de « presque localité » de la tram&ferde Hilbert peut aussi étre invoqué pour
justifier de I'application d’'une loi de puissanceup a qui ne peut pas étre suivie sur tout le spect
Cela signifie aussi que le modele en loi de puissaonsidéré n'a pas besoin d’'étre vérifié sur lut
spectre (c’est méme contraire a la physique aveex@osant la) mais il doit I'étre localement au
moins. C’est un modéle, pratique pour le calcul desgrales et bien vérifié par nos points
expérimentaux.

Généralisation :

Une extension du modeéle proposé pourrait consistarne application de fluctuations lentes
de y en fonction de la fréquence (sorte loi de qauise d’exposant variable...) permettant dans une
premiére approximation de considérer les relatexates obtenues pour la meilleure loi de puissance
locale. Par continuité, on peut probablement déeiinsi les comportements de G’ , G”, aedur tout
le spectre si I'on connait la loi ¢.

3.4.4 Modeles rhéologiques a analogues mécaniques

Des modéles rhéologiques ont été proposés pouigarplle comportement en fréquence du
module de cisaillement complexe avec un nombrddimake parametres indépendants (figure 3.12). lls
reposent sur des analogues mécaniques consistanesrarrangements simples de ressorts et
d’amortisseurs. Ces modeles ne prétent pas atteaticsens physique des composants de I'analogue
et de la maniére dont ils sont connectés. Poue catson, ils violent parfois le principe de caiiéal
qui impose certains liens entre les propriétésrdpggation et les propriétés d’'atténuation.

Une présentation détaillée des modéles rhéologigaeslonnée dans le paragraphe 2.2 du
manuscrit de these de Benjamin Robert [Robert 2009]

Le modéle de Maxwell décrit bien le comportemerst lduides tandis que le modéle de Voigt
est adapté aux solides visqueux. En particuliedezeier décrit bien les expériences d'élastogephi
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menées dans les gels homogénes dans la bandeqdenité 50 Hz a 500 Hz. Il est intensivement
utilisé pour analyser les données d’élastographigison de sa simplicité mais il n’est pas capdble
modéliser totalement la rhéologie des tissus mQaghielineet al. 2004]. Il est souvent possible de
trouver des parametres de Voigt modélisant de fagoisfaisante les données expérimentales pour
'un ou l'autre des modules G’ ou G”. Malheureusa) avec ces mémes parametres, le modéle
obtenu prédit une loi trés éloignée des points exdtaux pour le second module viscoélastique.
Dans la plupart des cas, les expérimentateurs acrgs qu'a G’ ou a la vitesse c et ne peuvent donc
pas se rendre compte de cet écart. Voigt est urlediifficile a éliminer si I'on a acces qu’'a larpa
réelle du vecteur d’'onde ou du module de cisaillgime’'une maniere générale la mesure de la partie
imaginaire permet souvent de valider ou d’invalidermodéle établi.

Seul le modéle spring-pot, plus complexe, est aptécrire une évolution en loi de puissance
avec des exposants identiques et non entiers poet G” (voir figure 3.12C). Il consiste en un
arrangement infini de ressorts et d’amortisseusmgsgrande justification physique) ce qui fait
intervenir des dérivées fractionnaires dans soituéermathématique [Schiessel et Blumen 1993,
Schiessekt al. 1995, Pritz 1999, Pritz 2003]. Ce modéle donne reédions tres proches de celle
obtenues ci-dessus. La seule différence est gupddant de la loi de puissance pour G’ et G” doit
étre compris entre O et 1.

Notons ici que lorqu’'on parle d'élasticité ou decasité, on se place implicitement dans le
cadre de I'un ou l'autre de ces modeles. Il sguai$ rigoureux de parler d’élasticité de Voigt cal d
Maxwell. Pour un méme jeu de données, ces deuxunglseront différentes puisqu'elles
correspondent & un fit des données sur deux systdidguations différents. Pour éviter de recourir &
cette projection, nous nous intéresserons dansite& G’ et G”, grandeur physique non interprétée
par un modéle.

T

A B C

Figure 3.12: Les modéles de Kelvin-Voigt (A) et Meaxwell (B) sont les plus connus parce qu'ils sont
consistent simplement en I'association d’un ressorsérie ou en dérivation avec un amortisseuselué modeéle
donnant des lois de puissance pour les moduleg-éisstiques est I'arrangement infini (C), appelédaie
spring-pot.

Le modele proposé au 3.3.2 est cohérent avecylsiqule et ne fait pas appel a un analogue
mécanique pour I'analyse des données. Il est basdéguation d’onde isotrope dans un milieu
viscoélastique, I'observation expérimentale d'ur@ssance en loi de puissance, au moins locale, des
parametres (G, G”) ou (oy) et du principe de causalité. La présence de caepent en loi de
puissance dans les milieux multi-échelle commeisssis mous est plutdt en accord avec l'intuition.
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La suite de ce chapitre confronte maintenant lesmées expérimentales avec ce modéle en loi
de puissance.

3.5. Résultats MRE in vivo et in vitro

3.5.1.Données chez le rat dans le cerveau

Des acquisitions MRE ont été répétées a plusieégaiénces dans différents matériaux. A 7T,
les expériencei vitro etin vivo (cerveau de rat et foie de rat) ont été faiteseet®O et 1000Hz. La
figure 3.13 présente les valeurs obtenues danerkea@u de rain vivo entre 200 et 900Hz. Les
modules de cisaillement sont moyennés sur toublienve du cerveau. Ces résultats tendent & montrer
gue le module dynamique comme le module de peoissant avec la fréquence selon la méme loi de
puissance. Les valeurs calculées pour le rappd@d3ont cohérentes avec la valeur déduite dunfit e
loi de puissance et de I'équation (3.14).
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Figure 3.13 : Résultats MRE multifréquence danseleveau de rat entre 200 et 900Hz. Gd et Gl augment
avec la fréquence d’excitation en suivant la méonde puissance.

3.5.2Données dans le sein sur des volontaires

A 1.5T (scanner clinique Philips Achieva), les exgécesin vivo (sein) ont été réalisées entre
65 et 100Hz avec l'aide d’un vibreur dédié dévetoppr Philips. Une photographie de ce vibreur est
donnée sur la figure 3.14. Il repose sur I'effetcéiomécanique selon lequel une bobine placée dans
un champ magnétique et parcourue par un couraillaos@ une certaine fréquence va vibrer a cette
méme fréquence. La vibration ainsi générée essrime® au sein par une plaque en plastique venant
serrer [égérement le sein par en dessous.
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Figure 3.14 : Dispositif de vibration basse fréqueedu sein utilisé pour les acquisitions d'élasipgie dans
une IRM clinique Philips a 1.5T.

1]
Figure 3.15: Exemple d'images issues d'une acpiisiMRE sur le sein d’une volontaire saine a 110Hz

L'image de magnitude (a gauche) et la carte recaitstdu module de G* en kPa.

La figure 3.15 présente un exemple de carte du feode cisaillement obtenue chez une
volontaire saine a 110Hz. Les résultats en fonadmia fréquence d’excitation mécanique sont faurni
sur la figure 3.16. Les modules de cisaillementt snoyennés sur tout le sein. Gd et Gl suivent la
méme croissance en fonction de la fréquence. L'sapiode la meilleure loi de puissance modélisant
les données dans la gamme de fréquence accessibtey=2-2y=1.67+0.24. D’aprés la théorie
développée plus haut, le méme exposgreut étre estimé indépendamment a partir du celcutio
Gl/Gd a chaque fréquence (équation 3.14). Nos demnifi@éurnissent dans ce cgsl.74+0.07, en
accord avec la valeur précédente. Des résultaitass ont été obtenus pour 3 autres volontaires
saines. La figure 3.17, tirée de [Tanteral. 2008] présente des résultats obtenus par la tashi8&|
dans le sein d’'une volontaire. Une forte dispergende nouveau mesurée. Le meilleur fit en loi de
puissance donne un exposant aux alentours de Qr8gdépendance de la vitesse en fonction de la
fréquence. Cet exposant vaut 1-y c'est-a-dire ques trouvons a nouveau une valeur proche de 1.6
pour I'exposanty=2-2y. Les données obtenues par les deux modaliidmgerie semblent donc

125



Chapitre 3

cohérentes. La forte dispersion observée en MR& denc pas induite par I'algorithme de probleme
inverse.

10— —
- | — fitto Gd [kPa] |
i fit to G [kPa] o
—|—— fitto |G*|[kPa] |
| — y i
1 ' 1
I R R e
o tan(:rv)~G—
10" ’ ’ ’ l ‘

60 70 80 90 100 v[HZ]

Figure 3.16 : Une dispersion en loi de puissanteagssi observée pour Gd et Gl dans le sein dentaites
saines entre 65 et 100Hz. Le rapport GI/Gd esttaaohst sa valeur est en accord avec le lien thgergu’il doit
avoir avec I'exposant de la loi de puissance damstire du modéle proposé au paragraphe 3.4.
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Figure 3.17 : Résultats d’'une acquisition SSI digznsein d’'une patiente. La vitesse de phase ecédran
fonction de la fréquence en échelles linéairesgbrtaée de [Tantest al. 2008].

Shear Wave Phase Velocity (m.s-1)

3.5.3.Questions soulevées par ces donnéasvivo

Dans les deux cas vivodu cerveau de rongeur et du sein humain, des arfsosupérieurs a
l'unité sont trouvés pour les lois de puissancequie indique quey est compris entre 0 et 0.5. Cette
observation n'est pas courante dans la littératDoenpte tenu de la faible largeur de spectre mesuré
la valeur des exposants est tres incertaine ebibh@aks étre surinterprétée.
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» Dans quelle mesure la dispersion observée est ke a ['algorithme
d’inversion utilisé ?

* Sinon quelle est son origine physique ? Est-eé® la la composition ou a la
structure ?

« Comment se servir de cette information mesuréeééhdlle macroscopique pour
suivre I'évolution de parametres microscopiques'@stca-dire quel est/sont le(s)
parameétre(s) le(s) plus pertinent(s) a exhiber pogpondre au mieux a la
problématique médicale ?

Il est particulierement difficle de déterminer rigine de la dispersion observée.
L'observation de lois de puissance, bien que mesuséir une gamme de fréquence trés restreinte,
laisse a penser que les parametres élastiques éaesomt directement influencés par une structure
invariante d’échelle (ou plutét auto-similaire) geéte dans le milieu. Aux échelles de longueurs
d’'ondes utilisées (~mm), le réseau vasculaire sem@oe un bon candidat dans les tissus vascularisés
D’autres structures de la matrice rigide comme dseau fibreux ou les fibres musculaires ou
nerveuses peuvent jouer un role similaire le cagaut.

L’essence méme d’'un systeme invariant d’échellediaé si une de ses propriétés prend la
valeur G lorsqu’on la mesure a I'échedlealors la méme propriété prend la valel@® korsqu’elle est
mesurée a I'échelleck La loi de puissance est la traduction mathématidg I'invariance d'échelle
[Williams et Williams 1998]. En outre, le facteprest lié & la maniére dont on passe d’'une échelle &
une autre. C'est un parametre de structure, claineérié a la dimension fractale pour des réseaux
auto-similaires parfaits. Par exemple, en rechepétioliere, au seuil de percolation hydrauliquesda
les roches fracturées, des relations en lois despances relient le flux de liquide a la distribatibes
fractures de la roche car celles-ci créent un syst@variant d'échelle.

3.5.4 Recherche d’'un modeéle expérimental pour répondre aes
guestions

Pour tenter d’apporter des réponses aux questiomscées plus haut, il m'a paru
indispensable de disposer d’'un milieu expérimemiadiele, facilement paramétrable, plus simple que
les tissus mous, que nous puissions imager adaaf@c I'échographe en mode SSI et a I'IlRM. Cela
permettrait de s’affranchir des doutes sur la d&pa induite par le probléme inverse propre a
I'élastographie IRM par I'emploi de deux mesuresges modalités indépendantes.

Dans un premier temps, jai envisagé de mélangerhilées dures (verre, polymeres) de
différentes tailles dans des gels pour créer detriaax comportant des inclusions dures et
distribuées en taille. La difficulté a maintenis Ibilles en dispersion homogéne dans le gel (PVA,
polyacrylamide, gélatine) pendant sa prise en naigola différence de densité entre les inclusains
'eau n’a pas permis d’obtenir un gel satisfaiséiie seconde idée fut de découper des morceaux de
gels durs (PVA durci par recongélation, polyacnjtdartres réticulé) et de les couler ensuite dans un
gel plus mou de méme densité comportant des diffasacoustiques (gélatine a 3% avec un peu
d’agar). La encore, la sédimentation pendant laepdu gel mou ne permet pas d’obtenir une
distribution homogéne des inclusions. En outrectagrastes d'élasticité entre les phases sontanoin
importants que dans la premiére tentative. Malgté, @es acquisitions SSI ont pu étre réalisées sur
les gels composites et montrent que la présencmdeasions crée de la dispersiprRPour obtenir des
films de déplacements de qualité, il faut se mattres les conditions du milieu effectif, c'est-gedi
gue le nombre d’inclusions soit grand et leur ¢apletite par rapport a la longueur d’onde. Cela
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impligue un travail fastidieux pour la fabrication gel qu’il est impossible de répéter a chaque foi
gue I'on veut changer un parametre (la quantitéléod’inclusions ou leur dureté par exemple). En
raison de ces limites, ce modéle expérimental ai a@ié abandonné. A la réflexion, il m’est apparu
plus astucieux de chercher a inclure dans un gektmcture complexe déja existante. J'ai don@tent
de couler une éponge (naturelle et synthétique$ dana gélatine. C’est un milieu idéal puisqust e
microstructuré, multiéchelle. Le matériau « épopgee sans air » est élastique et trés dur. Au &ich
le matériau composite « gel-éponge » obtenu est diilaire aux tissus mous. Cependant, la
difficulté & dégazer les pores de fagon satisféésainsi que la forte rupture d’impédance aux
interfaces gel-éponge empéche la bonne propagddi®umiltrasons dans ce matériau. L'utilisation de la
gélatine s’est révélée problématique en vue d'uiisation en élastographie par IRM puisque les
séquences ont tendance a chauffer les échantdtoisaire fondre le gel dans I'IRM...Une autre idée
semblable (qui est restée au stade d'idée !) denaisécupérer un réseau vasculaire perfusé avec un
liquide durcissant puis le couler dans un gel...

Il est parfois utile de prendre un peu de reculrpéfiéchir a la meilleure expérience pour
avancer dans la résolution d’un probléme. Appliquanprécepte devant les échecs énoncés ci-dessus,
il ma paru intéressant de m'évader quelques jeurdes plages de la céte d'Azur, le soleil du mois
de juin aidant...C’est donc tout naturellement &lis d’'une baignade gu’est intervenue ma rencontre
décisive avec l'algue commune Cystoseira Meditemaprésentée en photo sur la figure 3.18. De
densité proche de l'unité, relativement microsuu@t, dure mais toujours élastique, principalement
constituée d’eau, elle m’est apparue comme l'inolugresque parfaite pour nos gels !

L’'une de ces algues a donc été coulée dans urhgeiquie de polyacrylamide dont la recette
est fournie en Annexe 2. Des diffuseurs acoustigieediulose) sont inclus dans le mélange,
I'acrylamide ne présentant pas de speckle échomgpaphlLe systéme obtenu est ensuite imagé a la
fois en mode SSI (100-400Hz) et en MRE a plusiééguences (100-800Hz ou 300-1000Hz selon
les gels). Les acquisitions en mode SSI consisgtantenregistrement de 10 propagations d’ondes
planes dans la zone occupée par 'algue puis Jageiions dans une zone homogéne sans inclusion,
de facon & obtenir des rapports signal a bruiisarifs sur les films de déplacement. Les acquisitio
MRE sont réalisées avec une résolution isotropg08g m.

Dans un second temps, une séquence d'acquisitidsoRare 3D (TE=44ms/TR=1500ms, 3
moyennes, matrice 448*448*252) a été ajoutée awopote et permet d’imager linclusion sur
presque tout son volume avec une trés bonne résolisbtrope (100um). L'algue étant plus pauvre
en eau que le gel, il est relativement facile desdgmenter sous Matlab a partir de ces images
anatomiques.
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0
Figure 3.18 : Brin d'algue Cystoseira Mediterrangdisée comme inclusion dans un gel cylindrique de

polyacrylamide. La région d'interét contenant liadgest détourée approximativement sur la baseardade de
magnitude MRE (en haut a droite). L'étude des mesiibd (en bas a gauche) et Gl (en bas a droitePan
montre une perturbation forte de les valeurs dfi€iés dans la zone de I'algue ainsi que I'appanitid’une

viscosité importante.

3.5.5.Résultatsin vitro

Les données SSI (figure 3.19) montrent bien uneaétin globale de la vitesse de phase dans
la zone de linclusion et une forte dispersion daagte méme zone alors que dans les zones non
micro-structurées la vitesse et la dispersion rbssucoup plus faible. Les données expérimentales
SSI ne sont pas directement recalables spatialepaemapport aux données IRM et ne peuvent donc
pas étre corrélées aux données MRE ou a la déosité& de présence d’'algue.

Dans un premier gel, les données MRE ont été agmdyglobalement c'est-a-dire que les
parametres recontruits Gd et Gl ont été moyenngwatile volume de présence supposée de l'algue.
La variation de ces parametres moyens dans lacamposite a été comparée a la variation dans une
zone de polyacrylamide pur. La figure 3.18 présdataégion d'intérét étudiée ainsi que deux
exemples de cartes pour Gd et Gl a 600Hz. La figu2® donne quant a elle les courbes obtenues
pour les paramétres moyennés spatialement en donde la fréquence d’excitation. On observe
I'apparition d’'une forte dispersion pour Gd ainsiune élévation importante (et indépendante de la
fréquence) pour Gl. L'interprétation de cette deraiest sujet a caution et a été discutée au patagr
15.
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Compte tenu des variances importantes sur les dennié est difficile de quantifier
proprement la dispersion pour comparer les résuttatenus par SSI et MRE.

o Gel
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Figure 3.19: Acquisition SSI dans un gel contenamé inclusion microstructurée (algue). La vitestse

cisaillement est calculée entre 100 et 400Hz. Dazene de l'inclusion, la dispersion est forteralqu’elle est

presque nulle dans la partie homogéne du gel.
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Figure 3.20 : Le polyacrylamide pur est non disipezs non absorbant (Gl négligeable). La régiomtfrét
contenant I'algue présente une dispersion en lguigsance dans la gamme de fréquence étudiéersbdule
de perte considérablement augmenté.

Dans un second gel, I'acquisition 3D haute résmuti été ajoutée, permettant une analyse
plus fine des données MRE, acquises cette foie &0 et 800Hz. Cette nouvelle étude a été réalisée
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avec l'aide de Bastien Arnal dans le cadre de $agesau laboratoire. La figure 3.21 donne un
exemple de rendu 3D de l'algue apres segmentatiofies images 3D haute résolution. Il n'est pas
vraiment raisonnable de chercher & déterminer imerngion fractale sur un tel objet, auto-similaire
sur une trop petite gamme d’échelles. De touterfatzp dimension fractale serait ici un parametre
calculé sur toute la structure, a comparer par plemvec la pente moyenne de la courbe de
dispersion. Il ne serait pas possible de chercaercdrrélations locales entre les cartes des p&esné
viscoélastiques et une dimension fractale locale.

Il nous a paru plus utile de nous intéresser amwekaions éventuelles entre la dispersion et la
fraction volumique locale occupée par I'algue, gieur analogue a la porosité dans I'os. A partir des
données segmentées a haute résolution, une frattiomique occupée par I'algue a été calculée pour
chaque voxel d'imagerie MRE. Compte tenu des {iltsanécessaires pour le probleme inverse, nous
avons cherché a corréler la valeur absolue du readiicisaillement complexe en chaque point avec
la fraction volumique moyenne calculée sur un wigige sur un voisinage 3*3*3 voxels autour de ce
point. La figure 3.22 montre I'évolution du modwe G* en fonction de la fréquence d’excitation et
de la fraction volumigque occupée par l'algue. Lergités inférieures & 10% ne sont pas tracées.

100pm.

On observe une nette augmentation de la dispedsios les endroits ou la fraction volumique
locale de la phase rigide est plus importante. Airpde cet exemple, il faut noter aussi que snl'o
s'intéresse a la valeur de G* a une seule fréquanmteoit gu'il existe des fréquences ou cette wale
diminue avec l'augmentation de la fraction volungqd00-200Hz) et d’autres ou elle augmente avec
la fraction volumique (400-800Hz)...Pour une struetimconnue quelconque, on ne peut danc
priori pas facilement déduire d’'un changement de la valeuG* I'évolution de la microstructure qui
en est a l'origine. Nous avons besoin pour celael'approche multi-fréquence, capable de fournir de
nouveaux indicateurs, la pente de courbe de digpersar exemple, liés de fagon monotone aux
changements de la microstructure.
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Figure 3.22: La dispersion dans un gel d'acrylamid@tenant une inclusion dure (algue) est analysée
fonction de la fraction volumique locale occupéeljpaclusion.

3.6. Discussion et perspectives

3.6.1.Discussion et limites

L’élastographie par IRM & haut champ magnétiqued¢etc a haute résolution) est un outil
guasi-unique pour étudier les propriétés rhéologggnautes fréquences dans les organes vivants et
chercher a comprendre leur lien avec la composéida structure microscopique des tissus.

Les gels sont ressentis comme homogénes aux éclsplidiales auxquelles nos ondes sont
sensibles. La longueur d’onde est tres grandegpgoort & leurs hétérogénités, ils sont vus comree de
milieux effectifs. S'ils ne sont pas absorbants, sbnt donc mesurés comme non dispersifs a nos
fréquences.

A l'inverse, les travaux préliminaires présentéssdee chapitre montrent par deux modalités
indépendantes que les tissus mous sont fortemgmerdifsin vivo. De plus, a la fois avec I'approche
MRE et SSI, nous avons montré qu’'une onde de lgsaiht se propageant dans des milieux
biphasiques présentant un fort contraste de asadht a une échelle bien inférieure a la longueur
d’onde subit une forte dispersion et atténuati@s données obtenues sont plutdt bien modélisées par
des lois de puissance bien que cette modélisatibrsigjette a caution au vu de la faible gamme de
fréquences mesurée. En effet, une loi de puissaacpeut par nature étre validée que si elle est
mesurée sur plusieurs décades ce qui n’est pas lieic
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En outre, l'influence du probléme inverse sur lessaores est inconnue. Cette derniere
influence est certainement dépendante de la frégupunisqu’elle est essentiellement due aux filtres
spatiaux. Il est donc probable qu’elle ajoute uispeatsion « d’inversion » a la dispersion physique.

La dispersion des tissus mous peut étre expligaéerne atténuation de I'onde au cours de sa
propagation. Cette atténuation pouvant elle-mérogemir de deux causes peut étre combinées : une
absorption c'est-a-dire une transformation d’émengécanique en chaleur et une diffusion a I'échelle
microscopique sur des structures a fort contrdétadicité.

Lorsque le premier phénomeéne est prépondérareriadtion et les lois de dispersion qui en
découlent sont essentiellement liées a la compasitu milieu (concentration en phase absorbante).
Ce pourrait étre par exemple le cas dans la sgatodoie puisque la graisse s'accumule dans les
cellules sans grand changement structurel.

Lorsque le second phénomene est majoritaire, lsegd dispersion deviennent sensibles aux
modifications de [l'architecture des structures oesables de la diffusion des ondes. C’est
certainement le cas lors de I'évolution du résessculaire d’une tumeur.

Dans I'hypothése ou les paramétres mécaniquesageirdes lois de puissance en fonction de
la fréquence et ou la diffusion serait le phénomampondérant, I'implication d’un réseau dur auto-
similaire expliquerait les lois de puissance pdafténuation et transitivement pour G’ et G”. Uarb
candidat pour jouer le rble de cette structure dagtel’arbre vasculaire qui représente des ruptures
d'impédances fortes (fort contraste de module dmile@ment) sur le chemin des ondes de
cisaillement.

Ce chapitre dérive un cadre de travail simple adirpde I'équation d’onde dans un milieu
visco-élastique et des relations de dispersion @denkérs-Kronig dans le cas d'une dépendance en loi
de puissance d'un des paramétres mécaniques eiofone la fréquence. Cette approche physique
permet de ne pas recourir & un équivalent mécarpque analyser les données expérimentales. Le
cadre théorique développé ici permet aussi dddeicomportements fréquentiels de la vitesse et de
I'atténuation de cisaillement d’'une part avec celes parties réelles et imaginaires du module de
cisaillement d’autre part, notamment les valeussadg@osants (y et 2-2y).

3.6.2.Perspectives

Les perspectives de ce travail sont nombreuses.

Tout d’abord, les résultats obtenus demandenteacdinfirmeés, si possible par une modalité
d’'imagerie indépendante comme I'échographie en ng#lede facon a s’affranchir des doutes sur les
artefacts dus au probléme inverse en MRE. Cela gttlannotamment d’affirmer ou d’infirmer la
possibilité d’exposants largement supérieurs aur pes fits en loi de puissance sur G’ et G”. Cet
exposant est en désaccord avec la plupart des eé®punéliées dans des matériaux non vivants [Szabo
1995]. La valeur expérimentale de I'exposant, efstiraur un spectre étroit (a la fois en MRE et en
mode ultrasonore SSI), est trés sensible a desrerfaibles sur Gd ou GlI, quelque soit I'origine de
celles-ci (probléme inverse, bruit sur les donrgneses,...). Toutefois les expériences comparées en
MRE et SSI semblent concordante sur la gamme @aivde y ]0-0.5[.

Pour tenter de percer les mystéres des originéss dispersion des modules de cisailleniant
vivo, plusieurs études complémentaires sont envisageabl
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Du point de vue de l'application médicale, il famdralider nos hypothéeses en vérifiant par
exemple que la dispersion est sensible au résegulaire et pas a autre chose.

Pour ce faire, il serait intéressant de suivrert@issance tumorale (avec néo-angiogenese,
nécrose,...) par élastographie multifréquence puisfg® des animaux et imagerie 3D fine du réseau
vasculaire, par exemple par microscopie bi-photopar uCT ('angiographie par IRM ne permet pas
d’atteindre des résolutions suffisantes pour atreida limite basse du réseau vasculaire a savoir
1um). Les corrélations des propriétés architeasrdl systéme vasculaire (i.e. densité des vaisseau
sanguins, tortuosité, dimension fractale et d'autnelicateurs mathématiques décrivant I'architejtur
avec les mesures de dispersion locales pourragmtgitre de comprendre I'origine des variations
observées. Un tel protocole est néanmoins exigetaimcertain en ce qui concerne les résultats. En
outre, il demande de réunir un grand nombre de étenpes a la fois biologiques (greffes d'un
modele tumoral préalablement caractérisé, fixatemn préléevement des réseaux vasculaires),
histologiques (quantification de la densité vascelpar exemple) et d'imagerie (IR vivo puis
imagerie UCT 3D sur des échantillons de tailleisaiffiment grande pour représenter plusieurs voxels
d’'imagerie IRM et avec un repérage rigoureux deaésx vivopar rapport aux images IRM vivo).

Pour ces raisons, nous n'avons pas pu entreprefatele de ce type a ce jour.

D’autres expériences sur des milieux modéles ganfe@nt connus sont requises, avec cette
fois une comparaison propre des résultats obtesnuS Pl et MRE.

Du point de vue théorique, il s'agit de pousserspyant I'application de la théorie de la
percolation sur les réseaux élastiques. En padicul serait intéressant de vérifier I'accord des
données avec les prédictions de la théorie eniceoguerne :

* L’exposant universel décrivant I'évolution du moeld'Young statique en fonction de
la quantité de phase solide au voisinage du seuipetcolation G(0)~(p-ptlavec
f~3.75 [Arbabi et Sahimi 1993a, Sahimi et Arbab®3p;

» L’exposant de la loi de puissance pour la dépereldncmodule d’Young en fonction
de la fréquence prés du seuil de percolation etsaebfréquence. Celui-ci est évalué a
0.73-0.85 par un calcul rapide et semble donc edire les exposants supérieurs a 1
observés ici si la théorie est applicable (G*:W avec f~3.75 et k~0.68-1.35 selon
[Arbabi 1990]).

Cependant I'application des prédictions de la patmn décrite au paragraphe 3.2 est
certainement limitée par le fait que le modéle ibenaimple manque de réalisme puisqu’il considéere
tous les éléments rigides comme ayant des proprégéles. Une autre approximation majeure vient
du fait que ce modéle considere la phase liquidenee parfaitement non conductrice pour le
cisaillement. En réalité, dire cela consiste a igéglla conversion de mode aux interfaces liquide-
matrice rigide. En effet, le liquide conduit lesdes de compression dont une partie de I'énergie

réintégre le réseau rigide lorsqu’elle le rencantre

Dans le cadre du modéle en loi de puissance,té ®somprendre I'origine physique possible
pour a, et y, et le fait par exemple que les données erEMRBNs le sein présentent une forte

corrélation entre ces deux paramétres, supposépendants dans le modéle (voir Sinktigl. 2007,
par exemple).

Du point de vue technologique, il serait bien dassir a élargir le spectre fréquentiel
accessible a I'expérience de facon a affiner ledetes et a réaliser des fits plus robustes.
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Discussion et perspectives

Finalement, si elle se révéle assez sensiblechmigue d’élastographie multi-fréquence, que
ce soit par IRM ou par échographie, pourrait davani outil d'imagerie de valeur pour obtenir de
l'information sur la microvascularisation (ou d’eeg changements micro-structuraux) a partir d’'une
imagerie clinique de résolution macroscopique. D@atte perspective, un net avantage est donné a la
technique SSI, intrinsequement multi-fréquenceeatlcoup plus rapide que I'IRM. Enfin, 'approche
SSI en s’appuyant sur l'utilisation de la force meliation ultrasonore, permettra d'atteindre des
fréquences de cisaillement plus importantes enopd#fur dans les organes et ainsi un spectre plus
large que dans I'approche MRE. Les premiéres étiahsde I'apport des mesures de dispersion par
cette technique sont déja en cours sur le cancseidLet la fibrose du foie.
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Introduction

Au cours des vingt dernieres années, les applitatibérapeutiques des ultrasons se sont
développées trés rapidement. L'application de é&sigg ultrasonore de forte intensité pour la thérapi
du cerveau est depuis longtemps un domaine de robehemportant au Laboratoire Ondes et
Acoustigue avec notamment les travaux de thésédiclael Tanter, Jean-Francois Aubry, Mathieu
Pernot et Fabrice Marquet. Ces travaux sont basédesguidage de la focalisation ultrasonore
adaptative par une imagerie rayons X préalable adstiucture osseuse de chaque patient. Les
expériences présentées dans les deux derniergreBag¢ ce manuscrit se situent a la suite de ces
travaux. Comme nous le verrons au fil du préseapitte, jai développé et validé au cours de ma
thése une nouvelle technique de focalisation ataptaanscranienne guidée par IRM. Cette nouvelle
approche de la focalisation & travers la paroi usseermettra sans doute dans un avenir proche
d'éviter le recours a une séquence d’'imagerie @gons X du patient avant le traitement. Elle permet
de lever de nombreux verrous et contraintes tedgimles actuelles et simplifiera énormément le
protocole de traitement des patients.

4.1. Introduction

4.1.1.Quelques généralités sur les ultrasons focalisés

Les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFUr pdigh Intensity Focused Ultrasounds en
anglais) sont apparus ces dernieres décennies camertechnologie non invasive fiable pour déposer
de I'énergie dans des organes vivants. La technigueiste & concentrer dans le corps un faisceau
ultrasonore de haute puissance, généré par urusiepis transducteurs piézoélectriques opérarg entr
300kHz et 10 MHz selon les applications (voir figdr.1).

Focusing
Lens

Focal Regon

Focal Avis

MNegative Positive: -

Distance Along The Axis

Ultrasound
Beamn
Ultrasonic
Transducer

Figure3.1. La focalisation des ultrasons : un waateur unique focalisé ou un réseau de transduétaattent
des ondes qui interférent constructivement danszane focale de forme oblongue et de taille miltinggéie.

Les ultrasons focalisés interagissent avec lesdiselon plusieurs mécanismes souvent
combineés :

* Un dépbt de chaleur : I'absorption acoustique éitbaes tissus. L’hyperthermie
ultrasonore peut étre modérée et résulter en uauffielment non destructif (utilisation

143



Chapitre 4

en rhumatologie) ; ou bien forte et résulter endi@naturation des structures
microscopiques des tissus et leur nécrose (notatrenesncologie).
» Des effets mécaniques :

0 Le passage d'une onde ultrasonore intense créal@messions locales
importantes, induisant la libération des gaz dissgans les liquides des
tissus. C'est le phénomene de cavitation. Les $ubénsi formées
réfléchissent fortement les ultrasons (détectidmographique possible), les
absorbent (effet thermique amplifié mais difficilenmt contrdlable). Elles
voient aussi leurs rayons osciller sous I'actiors déirasons et peuvent
méme exploser sous certaines conditions. Ces dermbénomenes,
relativement violents, peuvent étre utilisés pougraenter la porosité de
parois endothéliales (ouverture de la barriere h@macéphalique) ou
détruire des cellules. La cavitation apparait diatiplus facilement que la
fréquence ultrasonore est basse (dépendana®¥avec, par exemple, un
seuil sur la pression acoustique de I'ordre du BMR&MHz.

o La pression acoustique crée une force dite de tradiarientée vers
'avant, et proportionnelle au carré de l'intensit®ustique. Forte au point
focal, elle y déplace les tissus de plusieurs mieret peut étre détectée.
Elle est utilisée en imagerie d'élasticité commeusol'avons vu
précédemment dans la technique de « supersonic igheging » [Bercoff
et al.2004a] ou en élastographie transitoire par IRM [Baonet al. 2008],
par exemple. Les deux derniers chapitres du maitusier présentent
guelques applications pour le monitoring de laapiér HIFU.

4.1.2.Une breve histoire des ultrasons thérapeutiques darle
cerveau

En 1880, les fréres Pierre (directeur de 'ESPC1894) et Jacques Curies découvrent I'effet
piézoélectrique (conversion réciproque par certaiistaux d'une différence de potentiel électrigue
déplacement) a la base des transducteurs ultrasonBuis en 1916, pendant la premiére guerre
mondiale, Paul Langevin {& promotion de 'ESPCI, directeur de 1926 & 1947} me point le
« SONAR » (de I'anglais SOund NAvigation and Rangyjrmppareil destiné a détecter les sous-marins
en utilisant la réflexion des ondes ultrasonores lsurs surfaces. Les applications médicales,
diagnostiques puis thérapeutiques, ne tardent pas.

Des les années 1940, plusieurs études montrendegiéaisceaux ultrasonores focalisés sont
capables de créer une lésion précise dans le ceargianal et humain au prix d’une craniotomie
(ouverture de la boite cranienne). En effet, degaastructure hautement hétérogéene, le passage du
crane distord le front d’onde ultrasonore et empéghe bonne focalisation, que ce soit & des fins
d’'imagerie ou de thérapie [Fry et Barger, 1978jo@$ Lynnet al. qui en 1942 rapportent des Iésions
bien localisées dans le cerveau de chats et deschignnet al.1942].

En 1950, les freres William et Francis Fry sont peemiers a utiliser un systeme avec 4
transducteurs pour focaliser les ultrasons aprasiaiomie, chez le primate. lls démontrent la
possibilité de créer une lésion bien délimitée dassoyaux gris centraux sans endommager lestissu
voisins [Fryet al. 1954, Fryet al. 1955, Barnarcet al. 1956]. Entre 1950 et 1970, les fréres Fry
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traitent avec leur dispositif des malades parkirson [Fry et Fry, 1960] et atteints de tumeurs
cérébrales diverses, toujours aprés craniotomie.

Puis les années 1970 a 1990 marquent un abanduaifi dels HIFU dans le cerveau en raison
de la difficulté a contrdler le traitement, de démis thérapeutiques incertains et du développement
rapide de la radiothérapie, technique non invagiltes facile a mettre en ceuvre et plus mature.

Avec l'arrivée de nouveaux matériaux piézoélecegjude I'électronique miniaturisée, de
informatique a bas co(t et des réseaux multielém@ermettant de contréler électroniquement la
position du point focal, la recherche sur les HIFdprend dans les années 90. La découverte de
méthodes de correction d’aberrations pour s’affiandu passage du créne réveille depuis 15 ans
I'intérét pour les HIFU transcréaniens.

Aujourd’hui, parmi les nombreux usages des ultrasihiérapeutiques recenses par Gail ter
Haar dans une récente revue [ter Haar 2007], oh g I'ablation des tumeurs par hyperthermie
[llling et al. 2005, Paulyet al. 2006, Fennessy et Tempany 2006, Gomdtoal. 2006], I'ouverture
réversible ou irréversible de la barriere hématoéphalique [Hynynemt al. 2001, Mesiwalaet al.
2002], la libération de molécules actives stimulgar ultrasons [Deckeret al. 2008], la
sonotrombolyse [Daffertshofer et Hennerici 2003, lithotripsie extracorporelle (destruction des
calculs) ou encore la modulation locale de I'expi@s génique thermo-sensibilisée [Guilhenal.
2003, Decker®t al. 2009]. Ces applications sont toujours en dévelogmemais certaines ont déja
atteint le stade clinique, comme I'ablation des duns de la prostate ou de fibromes utérins. Les
organes concernés sont tres variés : foie, reirstgte, sein, utérus, cerveau.

Pour devenir une technique largement adoptée, éypes clefs du traitement doivent encore
étre améliorées :

* Pour les organes comme le cerveau situés derrigee barriére osseuse, il est
nécessaire de corriger les aberrations pour fardiEs ultrasons sans recourir & une
craniotomie. C’est I'objet du présent chapitre.

* Pour tous les organes, il est nécessaire de centgiBcisément le traitement a
différentes phases, par une modalité d'imageriechapitre 5 traite des méthodes
IRM permettant ce contréle.

4.1.3La correction d’aberrations en thérapie ultrasonore: état de
I'art

Des études récentes ont montré que la thérapidymarthermie HIFU a travers le crane
humain intact était faisable a condition d'utilisis techniques de correction adaptative nécessitan
'emploi de réseaux de transducteurs.

La focalisation adaptative des ondes ultrasonosesire probleme difficile dans le domaine
médical. Les hétérogénéités des densités, desestate propagation et des atténuations des ondes
dans les tissus biologiques induisent une distordiofront d’'onde et donc une éventuelle perteade |
focalisation (ou parfois méme un dangereux déplaoc¢rdu point de focalisation...). Pour restaurer
cette focalisation, les techniques dites de « ctime adaptative » cherchent a estimer I'avance de
phase vécue par 'onde émise par chaque transduotsqu’elle traverse I'aberrateur. A I'émission,
un retard de phase équivalent est ensuite appéiqei@que transducteur, pour anticiper cette avance.
Si les corrections de phase sont correctes potrétément du réseau relativement aux autres, il est
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possible de restaurer non seulement la positions msssi la forme et I'intensité de la tache focale
[Thomas et Fink 1996, Tantet al. 1998, Hynynen et Sun 1999].

Dans certains cas, lorsque le réseau ultrasondes aapacités en émission et en réception, il
est possible de tirer profit de I'écho d’un réflat acoustique fort (bulle, structure hyper-écheyén
ou du signal émis par une source active présemis leaissu au point de focalisation désiré. Aipart
des signaux recus sur le réseau de transducteursspondant a la fonction de Green liant le pdat
focalisation avec les transducteurs, il est possilel focaliser au point initial en émettant le veté
temporel (signal lu a rebours) des signaux recus.pAssage, I'hypothése de la linéarité de la
propagation ultrasonore permet d’amplifier le slgpaur augmenter considérablement I'énergie
acoustique au point focal. Basée sur l'invariareerpnversement du temps de I'équation d’onde sans
atténuation, la focalisation par retournement tamlpid-ink et al. 2000, Finket al. 2003] a remporté
un franc succés dans la communauté ultrasonoreg @réa capacité des transducteurs piézoélectriques
a servir a la fois d’émetteurs et de récepteursc ame grande précision et sur des bandes passantes
larges. Initialement valide pour les milieux nonsatbants, le concept a été étendu aux milieux
dissipatifs et hétérogenes [Tangéeral. 2000, Tanteet al.2001, Aubryet al.2001].

En I'absence de réflecteur intense au point deligataon, la mesure directe de la fonction de
Green devient difficile. Dans certaines configuras, les échos rétrodiffusés par les hétérogérsités
milieu sont trop faibles pour étre détectés paekeau. Dans le cas de la propagation dans les tiss
mous, les signaux rétrodiffusés correspondentnéefiérence des échos réfléchis par des diffuseurs
beaucoup plus petits que la longueur d'onde etrtiépaléatoirement dans I'espace (notion de
« speckle ultrasonore »). Etant donné que le coeffi de rétrodiffusion sur ces hétérogénéités est
faible, on se place dans le cadre de la diffusiomple. On peut alors tirer partie de la cohérence
spatiale des signaux échographiques rétrodiffusés ¢ cas d'un aberrateur fin et a fluctuations
spatiales lentes [O’'Donnell et Flax 1988, MalldarEmk 1994, Astheimeet al. 2006].

Dans le cerveau, la grande différence entre lessséts de propagation dans l'os (jusqu’'a
4000m/s) et dans les tissus mous (1500m/s) déwniplétement la focalisation. De plus, I'utilisatio
de signaux rétrodiffusés est impossible en raisladorte atténuation au passage du crane [Petnot
al. 2003]. Dans une moindre mesure, ces problemedesontémes dans le foie, partiellement caché
derriére les cotes [Aubrgt al. 2008]. Dans d’autres configurations, pour des resechnologiques
mais aussi des raisons de co(t, le réseau de tictesds fonctionne uniguement en transmission, sans
voie électronique de réception capable d’enregistéventuels signaux rétrodiffusés. C’est souvent
cas avec les réseaux HIFU qui, étant dédiés a deapie, ont des électroniques fonctionnant
uniguement en transmission. Il n'est donc plus iptessl’utiliser I'information sur les aberrationsi d
milieu portée par les échos ultrasonores.

Pour s’affranchir de ce probleme, deux méthodeppintissage de la correction de
focalisation transcranienne ont successivemertesétéesn vivoa I'Institut Langevin depuis 10 ans :

» Approche minimalement invasivée signal émis par un hydrophone préalablement
placé au point de focalisation recherché a I'oasasl’'une biopsie est regu sur le
réseau de transducteurs (voir figure 4.2). Celanpen’apprentissage des lois de
retard a appliquer pour focaliser a 'emplacemeniiiydrophone. Une fois ce dernier
retiré, les signaux sont retournés temporelleméntireplifiés pour induire une
nécrose. Cette technigue minimalement invasiveéatédtée avec succes chez la
brebis en 2003 [Pernet al.2007].
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Figure 4.2. Focalisation transcranienne par retment temporel minimalement invasif: le signal d'u
hydrophone implanté est regu par les transducteturstourné temporellement. Les ondes réémisedértat

constructivement a 'emplacement de la sourcesaieiti

» Approche entierement non invasiveln scanner X 3D du crane est acquis, a partir
duquel des cartes sont déduites pour chacun desmeaes de propagation
ultrasonore. L’étape de propagation directe depuis point de focalisation
arbitrairement choisi vers le réseau est simuléaémniguement [Aubryet al. 2003,
Marquetet al. 2009]. Les signaux virtuels recus sur le réseatralessducteur sont
ensuite retournés temporellement et réémis expétal@nment. Ce protocole non
invasif a été testé avec succes chez le singe @n @@ir figure 4.3) [Tanteet al.

2007, Marqueet al.2007 ISTU].

Figure 4.3. Focalisation par retournement temparéide d’'une modélisation du crane et d'une satiah de
la propagation a travers l'os: les données scabhd€en haut) permettent de déduire les paramétees d

propagation acoustique (vitesse, atténuation efitgmécessaires a la simulation (en bas).
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Cette derniere technique a été retenue par ples@ripes utilisant différents algorithmes de
modélisation de la propagation transcranienne endexpérimentations précliniqgues [Hynynetral.
2006] et tres récemment cliniques pour le traitentkss douleurs chroniques [Werredral. 2009].
Trés prometteuse, elle repose néanmoins sur I'érdploayonnements ionisants. L'approche choisie
par I'Institut Langevin nécessite des temps deutalelativement longs (quelques heures) afin de
simuler la propagation des ondes ultrasonores ttartde volume 3D du crane. L'efficacité de cette
approche a été démontrée par I'Institut Langevmnfaisin vitro etin vivo sur macaques [Tantet al.
2007]. Elle est actuellement validée sur cada\Eesl'état actuel de la prise en charge diagnostique
les patients souffrant de tumeurs cérébrales sitiggnéralement un examen scanner X (I'lRM tend
a prendre le relai la ou il est suffisamment disple). La démarche thérapeutique envisagée
n'imposeraita priori donc pas d’examen supplémentaire. Toutefois, dassité d’obtenir un recalage
précis entre I'acquisition CT-scan 3D et le rep@ed de la sonde de thérapie ultrasonore impose pou
l'instant de réaliser cette phase avec un cadigé@éotaxie. L'examen rayons X doit donc étre tefai
pour le planning du traitement. Par ailleurs, lage de calcul ne constitue pas non plus en premiére
approche un facteur limitant puisque le protocdlblation HIFU n’esta priori jamais envisagé
immédiatement aprées I'examen scanner. L'ordinadéedonc le temps de faire les calculs. Cependant,
certaines applications potentielles, tel que leemaent des accidents vasculaires cérébraux resntiér
une intervention rapide et sont a I'heure actuslévisageable avec I'approche de guidage par CT
scan.

Cette démarche thérapeutique est actuellement emisglace et testée sur un prototype de
sonde ultrasonore a 512 voies développé par lernsee SuperSonic Imagine. Ce systéme,
entierement compatible IRM permettra aussi d'wilisn contréle IRM avant, pendant et aprés le
traitement. Dans cette optique, on peut se demaitlerest pas possible de se servir de I'IRM Bt e
particulier de la mesure des déplacements que mettialité autorise pour corriger les aberrations de
phase. Il pourrait s'agir de parfaire la correcta¥ja obtenue a partir du scanner X ou bien méme
ultimement de la remplacer. Dans ce cas, les pahes limitations de I'approche actuelle (examen
supplémentaire et temps de calcul important) pent&tre levées.

4.1.4Une méthode non invasive de focalisation adaptiveabée sur
la maximisation d’énergie

Une nouvelle méthode appelée « Energy Based Adagdfocusing » a récemment été
introduite par l'institut Langevin [Herbert al. 2009] et brevetée [Tantest al. 21/02/2007]. Le
principe général, qui peut s’appliquer a n'impodael type d’ondes en Physique repose sur
I'estimation, directe ou indirecte, de l'intensid@ I'onde au point qui est ciblé par la focalisatio
(simplement nommé « point cible » ou foyer pardaed pour différentes insonifications successives
émises par un réseau d’antennes. A partir de aeségs on va pouvoir déduire les retards a appliquer
a chaque émetteur ultrasonore et qui corrigent driare optimale les aberrations induites sur le
faisceau par la propagation dans le milieu.

En émettant, avec le réseau de transducteursrafitésignaux codés sur la base de vecteurs
d’Hadamard, et en estimant I'intensité du faisceaula cible, il a été démontré qu’il était possite
retrouver précisément la correction de phase aicampl sur chaque voie électronique, sans avoir
recourt & une mesure de phase des signaux. Powdttasons médicaux, I'idée d'une méthode
uniquement basée sur une mesure d’intensité esicy@rement séduisante puisque les ondes
ultrasonores interagissent avec les tissus biolegigpar des phénomenes liés a leur intensité comme
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la force de radiation acoustique ou I'échauffeneant absorption. Ainsi, la mesure quantitative des
déplacements des tissus au point cible ou de Béil&v de leur température peut étre utilisée comme
estimation indirecte de l'intensité locale du faeiaa.

Des travaux initiaux ont montré que des mesuresdégetacements induits par la force de
radiation créée par le faisceau ultrasonore peuétrd utilisées pour réaliser la méthode de
focalisation adaptative par maximisation de I'éinefglerbertet al.2009]. Conséquence d’un transfert
de quantité de mouvement de lI'onde acoustique kersilieu [Torr 1984], la force de radiation
induite par un tir ultrasonore court (~100us) génen déplacement local des tissus de quelques
dizaines de micrometres au foyer d’'un faisceamstinore [Sarvazyaat al. 1998]. L’innocuité de cet
effet a été démontrée vivo et plusieurs techniques ont été développées pmager quantitativement
par ultrasons le déplacement local induit par dettee dans les tissus biologiques [Nightingale200
Tanteret al. 2008]. Jusqu'ici, la technique de correction d’alton proposée a été démontrée avec
une évaluation des déplacements réalisée par klegeacking ». Pour cela, des séquences pulse-écho
ultrasonores fournissent des informations quaivéatet temps réel sur le mouvement des tissus. Le
réseau utilisé est une barrette échographique agaliransmettre les excitations codées et d’estim
elle-méme les déplacements résultants au point, fapprenant ainsi a corriger les aberrations. tC'es
donc le méme systéme qui a la fois estime I'éneagiéoyer désiré et auto-corrige les aberrations du
faisceau. Cependant, a part pour une preuve depgri@stimation de mouvements par ultrasons ne
peut pas étre utilisée précisément en présenceerdédburs trés forts. En effet, dans ce cas, les
distorsions de faisceau dégradent considérableftestimation du mouvement au point focal. En
outre, dans des cas complexes comme la focalisatinacranienne, il n'est plus possible d’utilikesy
échos rétrodiffusés a cause de la forte atténudgsréchos rétrodiffusés par les tissus du cereesu
de leur passage a travers I'os. Dans ces cas,uireeraodalité d’imagerie est requise pour fourmie u
estimation indirecte de l'intensité du faisceatpaint cible.

L'imagerie par résonance magnétique est proposgmic quantifier I'intensité du faisceau
ultrasonore. Des études récentes ont montré queélpsences sensibles aux déplacements étaient
capables d'imager les mouvements induits par keefde radiation ultrasonore [Sarvazgdral. 1998,

Wu et al. 2000, Sinkuset al. 2008, McDannold et Maier 2008, Souchetral. 2008, Cheret al. 2008,
Huanget al. 2009]. En synchronisant des tirs ultrasonores saartles temps précis de la séquence
IRM, il est possible de détecter des déplacement®rire du micron avec une résolution spatiale de
'ordre du millimetre. Cette approche est partietdiment intéressante pour I'HIFU, ou les
transducteurs sont utilisés en émission uniquene¢my beaucoup d’applications sont de toute fagon
déja pratiqguées sous guidage IRM. Dans ces traitesndRM sert actuellement a définir et cibler la
zone a nécroser, Vvérifier le bon positionnementraisducteur puis suivre I'élévation de température
en cours de traitement.

Dans ce chapitre du manuscrit, nous démontronseqgeidage IRM peut aussi servir pour la
correction adaptative de la focalisation du faiscalrasonore avant le traitement. Cette technique
peut potentiellement améliorer la focalisation ptautes les applications HIFU. Dans le cas de la
thérapie du cerveau en clinique, elle pourrait grenencore plus d'importance en devenant une
méthode efficace, rapide, non invasive et non a&nes permettant une focalisation de qualité a teave
le crane juste avant le traitement.

Apres avoir exposé les bases théoriques de la itehnde correction adaptative par
maximisation de I'énergie et démontré son optirdaliés résultats expérimentaux obtenus a 7 Teslas
in vitro a travers des aberrateurs forts sont présentés.infliences, d'une part de la vitesse
d’encodage du mouvement par IRM, et d'autre partndmbre de transducteurs indépendants
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disponibles pour la correction sont étudiées. Endéin perspectives d’'application pour la thérapie d
cerveau humain a plus bas champ magnétique sanitéis.

4.2. Théorie

L'IRM n’est pas assez sensible et n'a pas une uéeal temporelle suffisante pour permettre
la détection des trés petits déplacements (de rEordu nm) correspondants aux fréquences
ultrasonores (de l'ordre du MHz). Il peut en redamaétecter les mouvements plus importants
(supérieurs au micron) tels que ceux induits paréssion de radiation acoustique générée dans un
milieu dissipatif par des trains d’'ondes ultras@soplus longs (quelques centaines de us) dont la
durée correspond a des fréquences de modulatisez éssses (quelques centaines de Hz). Cette
force est due au transfert de quantité de mouvededionde ultrasonore vers le milieu, causé par
I'existence de phénomeénes non linéaires, de réftexiou de dissipation. Pour les applications
médicales, le terme dissipatif de cette force demat il est relativement facile d’'induire des
déplacements micrométriques dans les tissus avepréssions acoustiques modérées (typiguement
de I'ordre du MPa). Dans un milieu dissipatif, tade de radiation acoustique est une force volueniqu
proportionnelle a I'intensité acoustique:

2
'?:2;; é’:%alg (4.1)

ou P, c etr sont respectivement la pression, la vitesse d@€faation ultrasonoreg étant la masse
volumique du milieu etle vecteur unitaire dans la direction de propagaties ultrasons. L'intensité
acoustique s’exprime commle= P? /(2,c) .

Cette force crée des ondes de compression et aiélecieent qui se propagent a des vitesses
différentes dans le milieu selon ses propriétéstiéizes. Le déplacement spatio-temporel généré par
cette force est complexe et dépend de la tailldeda forme du champ de pression et des propriétés
viscoélastiques du milieu [Bercoéft al. 2004b]. A I'application de cette force, le milieat@oussé
vers l'avant puis atteint un déplacement maximuitaation dans laguelle la force de radiation est
équilibrée par la tension de rappel des régionscadjes. La valeur stationnaire du déplacemeni ains
atteinte est linéairement liée a I'intensité acioust au point considéré.

Si l'on travaille en ondes monochromatiques, il @#is clair de travailler avec les
transformées de Fourier des signaux. En effet, ademaine de Fourier, la propagation des ondes
entre le réseau ultrasonore et le plan focal pé&et @crite trés simplement par un formalisme
matriciel décrit par Tanteat al.[Tanteret al.2000]. Le signal émis par chaque transducteuédeau

Xi (1='i sN) peut étre exprimé comme un nombre complexendant compte de 'amplitude et de la

phase du signal d’émission. La pression totaleeregupoint cible s’exprime alors comme un nombre
complexe p contenant 'amplitude et la phase dunghical :

p= > ge (4.2)

i=1...N

ou g; sont les coefficients complexes qui lient I'émigsde chaque élément Xi a la pression
résultante au foyer en rendant compte des propriagépropagation du milieu. Dans le domaine de
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Fourier, ces coefficients sont une écriture deolacfion de Green entre les transducteurs placés en
X; et le point focalr., g=Grg,x(a).

En notation compacte, un vecteur émissien:[el..eN]t et un vecteur propagation

0 =[9,..9,] sont utilisés et I'équation (4.2) devient :

p=g.€ 3.

Dans la technique proposée, la pression au foyieEtte maximisée en ajustant les phases et
amplitudes des signaux d’émission pour qu'ils iigemt constructivement au point cible. La seule
information accessible pour cela est l'intensité ptutot le déplacement) du point cible. La méthode
la plus simple consiste a choisir un transducteuréfiérence et a faire I'optimisation de chaqueeaut
transducteur avec le premier [Urbetnal. 2007]. Pour cela, on recherche le meilleur décati@gehase
a appliquer a un élément afin que I'émission dettEahent avec celui de référence donne une ingensit
maximale au point cible. Le vecteur émission estsaé = [1,0..0,e!? ,0.0] et la meilleure phase

doit étre trouvée pour chaque élément du réseau.

Néanmoins, cette technique n’est pas applicabie qeielle, puisque, dans le cas d’'un réseau
de transducteurs, la force de radiation créée @alesent deux éléments est largement insuffisante
pour induire un déplacement détectable. Pour résoud probleme, Herbedt al. proposent de
conserver le méme principe mais de réaliser lesnggattions non plus entre deux éléments uniques
mais entre deux sous réseaux (« éléments virtyigdaffisamment grands pour induire une force de
radiation mesurable. En pratique, tous les élémpatent étre utilisés pour créer ces « éléments
virtuels ». Le choix des sous réseaux successifspgomettre de couvrir tous les degrés de liberté
possibles sur la phase. Il s’agit finalement d'imrgement de base et un jeu élégant de vecteurs

d’émission indépendants est donné par la matricelaghmardd =[h ,h,..h ]constituée

uniquement de -1 et de 1, et qui caractérise leguesde la base canonique a la base d’Hadamard.
Chaque colonne de la matrite représente un vecteur d’émission (voir figure .4L4) pression au

point cible obtenue pour I'émissidn par le réseau esFPiH =g.h,. Si I'on note le vecteur pression
p" =[p,,..p,] décrivant le champ acoustique recu au foyer powtes les N émissions successives

h,, on peut écrire:

p" =g.H (4.4)

Le but de la correction d’aberration est d’'estiheevecteur g qui décrit la propagation entre le
réseau et le point focal. La connaissance de gifoume maniere directe de corriger les aberrations

Pour ce faire, de la méme maniére que précédemiaephase de chaque émissibpdoit
étre optimisée par rapport a celle d'une émiss®néErencen, . Pour ce faire, les pressions résultant

de linterférence du signah, avec chaque signdl, sont mesurées et maximisées. Une méthode

pratigue pour cette maximisation est d'émettre sssivement les quatre signaux particuliers
suivants :
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S :%(hl-l_hi)
Sib =%(hl_hi)
st =7 (h, + jh))

s' =2 (h, - ih)

(4.5)

Ces émissions présentent plusieurs avantagesépgacgéments induits peuvent étre mesurés
par IRM puisqu’au moins la moitié des éléments dseau émettent simultanément ; I'amplitude
relative requise pour chaque transducteur estOssdit 1 donc seule la phase relative des voies doi
étre controlée par I'électronique (voir un exemple la figure 4.4). Cette derniére simplification
pourrait s'avérer intéressante pour certaines egipdns comme la thérapie du cerveau pour lesauelle
les systemes électroniques haute puissance somiean. Il est difficile de controler séparément et
avec précision la tension de chaque voie électusniette base d’émission permet donc d’éviter la
mise en place d’alimentation & tension variablé€pmhdante sur chaque voie.

s{ sf’ s§ st
1 1 1 1 =1 |a11n o000y | dia11) eli(1111)
L S ;R
g=|t 1 1 -1 iz |ao10)| 0101 |(fTeadien)| (e Tred1eT7 D)
1 1 —1 —1 mw m w n w w nw n
i o A @ i=3 [(1100)](0011) |(TTeTie )| (e5eTa 3
iza |1001) | (0110) |(FeTT T %) | (75 T T e

Figure 4.4. Exemple de la matrice d’'Hadamard pouraAsducteurs ainsi que les signauxtdisés pour la
procédure d’'optimisation avec un total de 16 émissiultrasonores différentes. L'amplitude des signest
toujours O ou 1.

La pression au point cible pour I'émissigiest p’ =g.§ et lintensité acoustique est

17 = |92.§| . Les intensités générées pour les quatre excitatipdessus sont donc:
yo
2 2 _
e =Lalpr! |+l + S real(pl! p)] #2pc)
2 2 _
1> =[5+ 3 |pr| - real(ar ph)]/(2p0) o
c 2 2, _ )
=3 el |+ pr | —imag(p;' p")] /(200)
2 2 . —
14 =[4]p|" +3[p"|” +imag(p!' p")] (200)
La pression au point focal est déduite de ce syst#éguations :
real(p; p"')=2pc(12 - 1°
(pl pl ) p(| |) (47)

imag(p;' p") =pc(l? -15)
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Puisque le est le signal de référence obtenu au foyer, pogaiilsa une phase nulle. Son

amplitude est calculée en prenant i=1 dans I'éqnai{4.6) et vaut,/Zpcif. Les pressions

p s’expriment alors comme:

H

real(piH) =2p0c(17 - Iib)/ Py

4.8
imag(p) = pc(1 = 1°)/ p{’ o

A partir de ces valeurs , I'équation (4.4) peut étre inversée (ave&=H") et le vecteur de

propagation (en amplitude et en phase) décrivafdriation de Green entre le réseau et le point de
focalisation est obtenu :

g=p".H' (4.9)

Une fois la fonction de Green estimée, il est sange corriger les aberrations. Il a été
démontré que la maniere optimale de maximisertle emtre I'intensité acoustique recue au foyer et
l'intensité totale délivrée par le réseau est tadr le retourné temporel de la fonction de Greéazla
consiste a émettre un signal ayant 'amplitudeadi®hction de Green et la phase inversée c'eskea-di
le conjugué de la fonction de Green. La focalisapar retournement temporel réalise le filtre aélapt
spatial et temporel pour I'opérateur de propagdti@mteret al. 2000].

Dans le domaine temporel, cette démonstratiomestidiate comme indiqué ci-dessous. Pour
un jeu de signaux transmis s, le rapport R enintehisité acoustique recue au foyer et lintensité
émise totale est donné par

R—ﬁ:@(

ek

Du fait de la relation de Cauchy-Schwartz, le rappoest maximal lorsque le signal transmis
est proportionnel au conjugué de la fonction deeGre

|2

(4.10)

s =G(re, X)) =7, (4.11)

, L, 2 )z ., v 2 . _ , .
L'énergie émise esH et I'égalité dans l'inéquation est obtenue pear g . Pour une énergie

P 112 . . , . . -
émise normeH =1, la pression maximum que I'on peut obtenir au foy& atteinte en utilisant le

vecteur d'émission=g’ /|g|.

Le méme type d’arguments peut étre proposé poupuiger la focalisation a la fois spatiale
et temporelle et une démonstration compléte peattéiuvée dans [Tantet al. 2000]. Appliquer une

amplitude”gi” et une phase ¢(gi) sur chaque élément i permet de maximiser le ragp@t donc

I'efficacité du dépbt d’énergie acoustique au foy€ela correspond a la solution fournie par le
retournement temporel. Il est néanmoins possibleédeire la correction d’aberration a la seule
compensation de la phase (méme amplitude sur ésusléments mais phases inverses de la fonction
de Green). Cette approche augmente le dépot diénaugfoyer mais peut résulter en des dépéts de
chaleur non désirés le long du trajet, au passeg®ies fortement absorbantes.
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4.3.  Descriptif expérimental

4.3.1 Emissions ultrasonores

La figure 4.5 présente un schéma du montage expgtaln Une barrette échographique
linéaire (Vermon, France) a 128 éléments est éélés 6MHz dans I'IRM 7T. Son pitch est de 0.3mm.
La barrette n’est théoriguement pas compatible HRals les artefacts générés sur les images sont treés
limités et localisés prés du réseau. Une électumnidgdiée 128 voies (Lecoeur Electronics, France)
permet d’envoyer des signaux indépendants surd8sviies. Elle est entierement programmée par
ordinateur grace a une interface sous Matlab. lagggiment vers la baie électronique des signaux a
émettre est déclenché par l'ordinateur d’acquisitiBM via la connexion RS232. Les émissions
ultrasonores sont directement déclenchées paiggetrexterne de I'IRM pour une synchronisation
tres précise avec l'acquisition IRM. Un fantdme délatine a 4% est utilisé comme milieu
d’investigation.

L'aberration de phase qui doit étre corrigée esbduite entre le réseau et le gel. Selon
I'expérience, elle peut étre de deux natures : migme ou physique. Dans le premier cas, la distarsi
du front d'onde acoustigue est obtenue par l'ajdet délais connus sur chacune des voies
électroniques a I'émission. L’aberrateur physiquiisé consiste quant a lui en deux bandes de
PolyDiMethylSiloxane (PDMS), d’'épaisseurs et degdaurs variables, placées entre la barrette et le
gel. Le PDMS a été choisi car il génére des ahienate phase suffisamment fortes (la vitesse du so
est de 1080m/s, significativement plus faible qaesde gel) sans grande rupture d’impédance re fort
atténuation. L'aberration d’amplitude reste doncdérée méme pour une épaisseur de plusieurs
millimétres.

_ Ultrasonic MR Imaged
Programmable Electronics Amay Slice
|
= Gelatine
— Phantom
— |
|
—_——
AW =
—_——
|
Burst =
Generator —
|
|
|
Prefocusing Coded Programmable Physical
Delay Excitation Aberrator Abemator

Figure 4.5. Schéma du montage expérimental. Unrgén& haute puissance programmable envoie deausign
indépendants sur chacune des 64 voies. Trois diitiacts sont programmés depuis l'interface lmllie : 1/
une loi constante de pré-focalisation cylindriqiseva focaliser les signaux en phase au point ¢iBlguis un
autre délai est nécessaire pour réaliser les émssiodées nécessaires a la procédure de corre8ti@mfin un
aberrateur programmé consistant en I'ajout de sléannus peut étre utilisé pour simuler une digiordu front
d'onde dans certaines expériences. Il peut étreplem@ par un aberrateur réel placé entre la barrett
échographique et la gélatine.

Des trains d'ondes ultrasonores de durée typiqueud0Osont utilisés et génerent des
déplacements relativement modérés dans le gelqgelum). Dés que les ultrasons sont coupés, le
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milieu relaxe vers sa position initiale tandis queéuonde de cisaillement se propage a partir du poin
déplacé pendant quelques millisecondes.

Sur les 128 voies disponibles, nous avons choisnald@ravailler qu'avec un demi-réseau.
Plusieurs raisons motivent ce choix, faire des s@tgpns dans des temps raisonnables étant la
principale. De plus, compte tenu de la faible pnofeur de focalisation adoptée entre 2.5 et 3 athu et
pitch de la barrette (0.3mm), les éléments latégaugttent peu d'énergie lorsque toute la barrette e
utilisée ce qui rend difficile I'évaluation de ldhgse corrective par la méthode proposée pour ces
éléments latéraux : 'argument du nombre complexest en effet indéterminé.

Cependant, les 64 éléments non utilisés pour laection adaptative ont servi lors de
I'utilisation d’'un aberrateur physique (inamovibkn cours d’expérience donc). lls ont permis
d’évaluer la phase IRM maximale attendue au coesséissions d’Hadamard. Cette valeur ne peut
pas dépasser la valeur atteinte par la loi de igat@dn idéale en absence d’aberrateur. Ce tesigier
donc d’ajuster la puissance électrique maximalatalaprocédure de correction d'aberration. Cette
précaution est prise afin d'éviter que phase neasp trop & En effet, tout repliement de phase
excessif est assez difficile a dérouler ici contetau de la proximité spatiale des sauts de phase en
raison de la finesse de la tache focale.

Pour faire simple, le point cible est choisi auienildu demi-réseau aberré a une profondeur
dans le gel variant entre 25 et 30mm selon lesrexpees. La tranche d'imagerie des déplacements est
choisie parfaitement parallele a la barrette, gjtimale a I'axe du faisceau. Une imagerie anatomique
du gel et de la barrette permet de repérer laiposidu point cible sur les images pondérées en
déplacement.

Les trois types de délais présentés sur la figusepérmettent de décomposer le retard de
phase total appligué a chaque voie lors des émisgie la matrice d’Hadamard. Une loi de retard
cylindrique a pour but de focaliser I'énergie aunpaible qui peut étre arbitrairement choisi déns
gel. Le second délai correspond aux 4n émissiodéenécessaires a la réalisation de la correction
de phase. Cela consiste en I'extinction éventuddleertaines voies et en I'application de retard de

phase de+ = comme décrit par I'équation (4.5). Enfin, un ab&Fur programmé peut étre utilisé et

ajouté comme un délai supplémentaire.

4.3.2Imagerie de la force de radiation par IRM

Pour imager les déplacements, la séquence MR-AREdeptée en 1.2 est utilisée. Cette
séquence mixte US-IRM doit satisfaire deux exigeramntradictoires:

* encoder vite pour bien résoudre les différents dolflobe principal et lobes
secondaires) de focalisation qui tendent & se métaprogressivement du fait de la
propagation du déplacement sous la forme d’une dadgsaillement;

* encoder suffisamment longtemps pour avoir des déplants proprement
quantifiables, condition sine quo non au bon farstement de la technique proposée.

Ici, aprés des essais infructueux a différentegeldrémission US et d’encodage IRM, un bon
compromis a été trouvé avec des gradients sinusoida@00Hz et des tirs US de 400us. Ce choix
maximise la sensibilité au déplacement tout enmigant la durée d’émission US. Les déplacements
sont imageés dans une tranche transverse au fais&dont la position en profondeur est mesurée sur
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une image sagittale,pour qu’elle contienne le point cible pour legleetorrection d’aberration doit
étre obtenue. Les MSG sont placés sur l'axe dectsdite de tranche puisque le déplacement
majoritaire se fait dans le sens de la profondearr (figure 1.3). La matrice d’acquisition est de
32*256 voxels avec une résolution dans le plan@@ug par 200um et une épaisseur de tranche de
3mm. Le nombre d’encodage de phase est réduit mmonin pour gagner du temps sur I'acquisition.
En théorie, une seule ligne est strictement néiressiaelle contient la cible mais la séquence spin
écho sur I'IRM Bruker est bloquée a un minimum @eli§nes. Lever cette limite n’était pas facile a
mettre en ceuvre. Pour éviter les artéfacts de veement dans la direction de codage de phase, des
tranches de saturation sont utilisées de partattidf des 32 lignes acquises. La figure 4.6 montre
deux exemples de cartes de phase IRM obtenuesdéwdirs ultrasonores des émissions codées
d’Hadamard numéros 36 et 99 en présence d’'un aberrarogrammeé. Ces résultats expérimentaux
sont tres proches des simulations obtenues pounéeses émissions et présentées figure 4.8. Les
légéres différences entre expérience et simulationt dues a un aberrateur légérement décalé vers la
droite et une profondeur moyenne d’'imagerie difiéeg30mm en simulation, 25mm en expérience).
Une légere différence dans les vitesses de ciswlé (autour de 1.5m/s) peut aussi expliquer
I'existence de différences entre simulation et expée.

0F T T T T =3 T
2+ ~
Emission £, o |
436 | |
8F 4
Target .
e i T F e T S = P T
2F L
Emission £, £ * . A o T gk
#99 £ &% § '

> 6 -
8k -

0 g 110 1I5 ZIU 215

Xaxis {(mm)

Figure 4.6. Exemple de cartes de phase IRM obtesniggésence d'un aberrateur devant la barrette geux
des émissions de la procédure de correction d'atient

Deux tirs ultrasonores de 400us sont émis exacteatemilieu de chacune des deux périodes
de MSG. Ainsi le déplacement croit pendant le 3&mart des MSG et décroit ensuite pour étre
négligeable lorsqu’il n'y a pas d’encodage du maooeet (et que les déplacements sont alors des
parasites qui nuisent au bon fonctionnement dédaence spin écho). Une telle configuration évite
gu'il y ait du mouvement pendant les premiers lotbes MSG ce qui aurait pour effet de détruire au
moins partiellement I'encodage de déplacement. &dlestitue donc la meilleure configuration en
termes de sensibilité aux déplacements, et de rapjgmal sur bruit IRM. Le rapport cyclique reste
inférieur a 0.2% ce qui assure la sécurité du thacteur ainsi que I'absence de déposition de chaleu
dans le gel. Aprés plusieurs heures d’acquisitgahji-ci ne présentait pas de trace de liquéfaction
malgré la température de fusion faible de tels.dadstempérature ambiante a l'intérieur du tunnel
IRM était maintenue a 14°C. Il est en effet trépamtant pour le bon fonctionnement de la technique
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gue le gel ne change pas de propriétés viscodlastigu cours du temps. Dans le cas contraire,lun ge
chauffé est plus mou et donc connait des dépladsnpeagressivement de plus en plus grands. Les
intensités mesurées ne peuvent plus étre complegames aux autres au sein d’'une acquisition
compléte de la matrice d’'Hadamard.

L’hypothése principale sur laquelle repose la tegen de maximisation de I'énergie proposée
dans ce chapitre est la linéarité du lien entrsideal mesuré au point cible et I'intensité acajusdi
(ou de fagon équivalente la puissance électriqaknantation des transducteurs). Cela est vérdié p
I'enregistrement de la carte de déplacement IRM plifférentes amplitudes d’émission ultrasonore.
Cette vérification est faite préalablement a toekpérience de correction d’aberration. Le signal de
phase IRM croit quadratiquement avec la tensiohingkatation U, comme démontré sur la figure 4.7
lors d'une expérience avec un aberrateur physigward la barrette. L'intégration sur le temps de
'équation (1.4) donne une phase IRM linéairemgd & I'intensité acoustiqueA®~U2~I1. Toutes les
acquisitions suivantes sont réalisées a la puissar@aximum, c'est-a-dire dans le domaine linéaire de
la courbe 4.7.
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Figure 4.7. Courbe de calibration obtenue avec berrateur physique en PDMS devant la barrette
échographique. La phase IRM est tracée en fonat®ra puissance électrique normalisée avec lestgoin
expérimentaux en bleu et le meilleur fit linéairenmir.

La séquence d’imagerie décrite précédemment eétée@*64 fois pour les 4 émission (s

S, § et §) et les 64 vecteurs d’Hadamard. La tension épaegrien émission est fixée a la valeur
maximale acceptable et ne change pas en coursuibaan (80Vpp). Elle se situe dans la zone
linéaire de la courbe 4.7. Pour les 256 émissicaquisition dure 2h30 au total. Les images despha
IRM sont ensuite déroulées et une image de référaoguise sans ultrasons est soustraite a tostes le
autres pour obtenir les images quantitatives p@sdéen puissance acoustique. L'équation (4.10) est
ensuite utilisée pour retrouver les délais et anndis optimales a appliquer a chaque voie pour une
focalisation optimale. Il faut noter que l'inforni@t 2D ne sert pas. Seuls un point et éventuellemen
son voisinage direct sont nécessaires. Bien qummeable d’'une perte de temps a I'acquisition, les
avantages potentiels d’'une imagerie 2D seront ths@n 4.6.

Dans une premiére expérience, une loi d’aberrationnue avec des décalages de phase
importants (amplitude supérieure a 4 radians) gEgrammeée sur les signaux émis. La correction de
phase calculée est comparée aux valeurs programBaes un second temps, un aberrateur physique
est placé entre la barrette et le fantdbme. Darasela phase corrigée est comparée a la foncéon d
Green mesurée expeérimentalement par une expériamqaulse écho (émission en onde plane et
enregistrement des échos), apres qu’une tige téflecit été introduite aussi prés que possible du
point cible.
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4.3.3.Simulations compléte de I'expérience

Des simulations de la réponse élastigue du gelamssi été réalisées pour déterminer
l'influence sur le résultat de la vitesse de I'ettmge IRM (d estla fréquence des MSG) ainsi que
celle du nombre de voies utilisées pour I'acquisitiLa réponse du milieu a la force de radiation
ultrasonore est calculée a partir de la fonctiortsdeen viscoélastique théorique calculée par Bercof
et al.

Le logiciel de simulation ultrasonore Field Il [$2m 92, Jensen 96] est utilisé pour simuler les
champs de pression générés par la barrette eneépiomochromatique (6 MHz) en fonction des
signaux émis. A partir de ces champs, la forceadéation acoustique est calculée sur une grille de
Amm*4mm*4mm avec un pas spatial de 0.25 mm dangedoles directions. Un code basé sur
l'intégration 3D spatio-temporelle de la fonctioa Green viscoélastique [Bercadf al. 2004b] est
utilisé pour simuler la réponse viscoélastiquenalte u(r,t) du gel soumis a un tir US de 400 es. C
code calcule la réponse mécanique d’'un milieu iélastet visqueux a une excitation de forme spatio-
temporelle quelconque en tenant compte du cisalhénte la compression et des termes de couplage
et viscosité associés. La vitesse de cisaillemshtpase égale a 1.5 m/s valeur mesurée par la
technique Supersonic Shear Imaging [Bercoff 200la]viscosité de cisaillement est négligée. La
masse volumique est prise a 1kjknla vitesse des ultrasons 1540 m/s.

Enfin, la réponse spatio-temporelle compléte ugd) utilisée pour simuler I'encodage de
mouvement par IRM par la séquence proposée. LaedRas est calculée par I'équation 1.4 avec des
gradients sinusoidaux a différentes fréquenceségtadée spatialement pour correspondre a la
résolution expérimentale d'imagerie de 0.3mm*0.3rBmm. Cela permet d'étudier l'influence de la
rapidité de 'encodage sur le résultat de la ctiorade phase, et de prouver qu’une fréquence @e 60
Hz constitue un bon compromis entre I'encodage devement et le rapport signal sur bruit.

4.4. Preuve de concept sur 64 voiesa 7T

4.4.1 Etude de l'influence de la fréquence des MSG

Dans le but de démontrer la faisabilité de I'expdce et de déterminer l'influence de la
fréquence des MSG sur les corrections de phaseéeole champ de pression est simulé pour chacune
des 256 émissions avec une résolution de 0.25m&f0r?0.25mm sur une région cubique de 4mm
de coté. Les délais de pré-focalisation sont chgsur concentrer I'énergie a 30mm de profondeur
devant la barrette. Une aberration de phase esdirite numériqguement avant le calcul des champs
de pression. Les réponses viscoélastiques a un diahde ultrasonore de 400us sont calculées et
'encodage IRM est simulé pour trois fréquenceidiintes de MSG. Les tirs US débutent toujours au
milieu de chaque période de MSG (voir figure 1.3).

La figure 4.8 montre les cartes de phase IRM siesufgour deux différentes lois d’émission
ultrasonores. Du fait des codages d’Hadamard éa geésence de I'aberrateur numérique devant la
barrette, le faisceau ultrasonore n’est pas bieali&e au foyer. La distribution spatiale du chaaep
pression (et de la force de radiation acoustigseemplexe et présente plusieurs lobes importants.
La figure 4.8 montre par exemple, que pour certaémissions comme I'émission #36, le pic de force
de radiation n’est pas situé sur la cible en raidera forme particuliere de la fonction d’ouveetur
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pour cette émission. Pour estimer correctemertehisité du faisceau au point de focalisation désiré
la carte de phase IRM doit étre suffisamment sephbla la distribution de force de radiation qui I'a
créé. Or, cette hypothése n’'est vérifiée que pendantemps court apres le début de I'excitation
mécanique. Ensuite, la distribution spatiale ddatgment évolue rapidement en raison de la réponse
viscoélastique du milieu. Ainsi, pour reprendrexémple de I'émission #36, un encodage trop lent fai
apparaitre un déplacement au point de focalisatésiré alors que la force de radiation y est nube.
figure 4.8 compare trois MSG de fréquences diffi@emour une méme durée d’excitation (400us).
Des MSG courts (600Hz) sont requis pour reprodiiii&ement la distribution de force de radiation
acoustique. A fréquence des MSG plus basse, I'évalgpatio-temporelle des déplacements due a la
propagation du cisaillement introduit une mauvasegmation de la force de radiation au point cible.
Le signal mesuré par la séquence IRM sensible apladements n’est alors plus directement
proportionnel a l'intensité acoustique au pointeiliCet effet est d’autant plus génant que le oniéist

dur. Il ne doit pas étre négligé pour espérer obteme évaluation correcte de I'aberrateur apres
inversion des données expérimentales.

MR encoding at 75Hz MR encoding at 150Hz MR encoding at 600Hz Radiation Force
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Figure 4.8. Cartes de phase IRM simulées dansleXY transverse au faisceau ultrasonore avecd@sage de
mouvement dans la direction hors plan. Trois fréges des gradients MSG sinusoidaux sont compargsz:
(colonne de gauche), 150Hz (au centre-gauche) @6Fau centre-droit) pour deux émissions ultrasesio
(numéros 36 et 99) choisies arbitrairement parme6 simulées. Pour comparaison, la distributemadorce
de radiation normalisée est aussi donnée danddarede droite.

L’inversion simple de I'équation (4.10) donne umfiirde corrections de phase le long de la
barrette, pour chaque fréquence de MSG. L'abemnraibitraire choisie est une combinaison linéaire
de vecteurs d’'Hadamard entr@x et Tt Son profil est tracé sur la figure 4.9, ainsi dee phases
reconstruites a partir des données simulées paIM&G a 75Hz, 150Hz et 600Hz. Du fait de la
propagation d’'ondes de cisaillement dans le geknoodage lent donne une mauvaise évaluation de
la force de radiation au point cible [Cadi€al.2005] a cause de la pollution par la propagatiparér
des lobes secondaires voisins (voir figure 4.8 geux émissions d’Hadamard différentes).
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Figure 4.9. Aberrations de phase le long des 6#héhés de la barrette lors d’expériences entieresienilées.
Les valeurs retrouvées par la méthode de focalisatdaptative sur les données simulées avec ddegia
d’encodage IRM & 600Hz (courbe verte), 150Hz (ceuduge) et 75Hz (courbe bleue claire) sont congzaré
aux valeurs programmeées en entrée tracées endrleé.f

Ces expériences entierement simulées démontrert @offiaisabilité de la procédure de
recouvrement de la phase aberrante par IRM et miditecent sur I'importance du bon choix de la
durée d'encodage: la plus courte...tant que lesadépients restent mesurables! Ce travall
préliminaire permet de choisir 600Hz comme frégeede travail pour les expériences suivantes, ce
qui correspond a un encodage pendant 833us. Enghéwec un tir de 400us, un encodage plus
rapide devrait encore améliorer les résultats @pasant un rapport signal a bruit infini (accessibl
uniguement en simulations). Cependant, dans lesdgegélatine a 4% avec une puissance acoustique
limitée, 600Hz semble étre la limite expérimentptr avoir assez de sensibilité pour quantifier
correctement les cartes de phase IRM pour tousesntéssions d’Hadamard. En général, le choix de la
fréquence du MSG demeure donc un compromis enfeol@agation du cisaillement et la sensibilité
au déplacement.

=—No correction

=—=No aberration

=—Corrected 64 channels 600Hz encoding
== Corrected 64 channels 150Hz encoding
— Corrected 64 channels 75Hz encoding

Normalized MR Phase
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Preuve de concept sur 64 voies a 7T

Figure 4.10. Profil de phase IRM simulé au poirdalodans la direction X i.e. la direction de larb#te. Les
phases IRM obtenues en utilisant les valeurs degshaorrigées obtenues par les expériences simaNees
MSG a 600Hz (courbe rouge), a 150Hz (courbe bléaieet et a 75Hz (courbe violette) sont comparéesli@s
obtenues avec une correction idéale (courbe vertgns correction (courbe bleue).

Enfin, la repropagation numérique des faisceausastinores aprés correction a aussi éeté
simulée et comparée a la focalisation parfaitefiguare 4.10 présente ces résultats. Comme on pbuvai
s'y attendre, la simulation a 600Hz est treés prodhecas idéal tandis que I'énergie au foyer est
considérablement dégradée par 'augmentation der@e d’encodage. Les lobes latéraux sont méme
plus forts que dans le cas non corrigé pour unection avec des MSG a 75Hz.

4.4.2 Résultats expérimentaux avec aberrateur programmeé

Le méme profil d'aberration que précédemment eis@itpour simuler la présence d'un
aberrateur entre la barrette et le gel. Il esttéjoomme délai additionnel a I'émission. Contraieamn
a un aberrateur physique, il est infiniment finneh atténuant donc il ne génére aucune aberration
d’amplitude. Apres acquisition complete des 258esade phase IRM dans la gélatine, le profil de
phase reconstruite par la technique est compalaartation introduite pour les 64 éléments (voir
figure 4.11A). Une erreur résiduelle faible estutr@e (écart type 0.30 radians). La technique
complétement non invasive est donc validée expétiatement.
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Figure 4.11. A) Aberrateur de phase programméesub4 éléments de la barrette : valeurs entréeshiewerte)

et valeurs estimées par I'expérience de focalisadmaptative guidée par IRM pour une fréquenceMis& de
600Hz (courbe bleue). B) Aberration d’amplitude regpondante calculée par inversion des données
expérimentales et montrant I'apodisation naturdlleéseau.

La correction d’amplitude est aussi calculée patelzhnique. Présentée figure 4.11B, elle
montre l'apodisation requise des éléments de laettar Malheureusement, les 64 voies de
I'électronique en émission ne sont pas exactemalibrées de la méme maniére (différences
d’amplification des signaux selon les voies, déféres de rendement des transducteurs) et on rte peu
pas vraiment comparer les amplitudes des difféseviiées les unes avec les autres. Cela pourrait étr
corrigé par une procédure de calibration préalahlg acquisitions. Cela illustre la difficulté a
contrdler précisément I'amplitude des signaux hgpuissance et I'intérét d’'une technique qui repose
sur le seul contréle de la phase des signaux émis.

La propagation du faisceau US apres correction adphase est ensuite comparée a la
focalisation idéale ainsi qu’a la focalisation aber La puissance acoustique au foyer augmente d’'un
facteur 10 aprés correction. La figure 4.12A momdrsignal IRM le long d’'une ligne paralléle a la
barrette passant par le point cible pour la loiradme la loi corrigée et la loi non aberrée. La
focalisation apres correction est comparable @dalisation optimale obtenue en milieu homogene.
Le point focal aprés correction regoit méme unergiadégerement plus importante que lors de la
focalisation idéale obtenue en milieu homogenep&adoxe apparent est di a la présence, imprévue,
d’'une faible aberration physique additionnelle due imperfections du réseau (non uniformité de la
position des éléments du réseau de transducteaniafion inter éléments de I'impédance électrique,
impuretés...) qui ont aussi été corrigées par lagaoe de focalisation adaptative.

Cette aberration additionnelle est différente ses b4 voies n'ayant pas servies pour
I'apprentissage de la correction de phase. Comms ntilisons ici un aberrateur programmeé, il est
possible de refaire les tests précédents de regatipa du faisceau avec ces 64 éléments, en
conservant la correction de phase apprise avecelmigr demi-réseau. La figure 4.12B montre les
résultats de la focalisation le long d’'un axe pesrlois aberrée, non aberrée et corrigée. Catedn
retrouve une énergie tres légérement inférieureaatidéal, comme on pouvait s’y attendre.

Dans tous les cas, la technique de focalisatioptatiee permet de récupérer la forme et
l'intensité de la puissance acoustique au poirdlfoc
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Preuve de concept sur 64 voies a 7T

1.8 T T

T T
— Aberration+correction
1.6 | —No Aberration I
g = Aberration+No correction

14r-

1.2+

MR Phase (rad)
=
=]
T

0.6 =
04+ B
0.2 &
D [ i
_02 | | L | L | |
-8 -6 4 -2 0 2 4 B 8
Xaxis (mmj)
1.4 T T T T
——Aberration + Correction
12l —No aberration I
’ — Aberration + No correction

0.8

MR Phase (rad)
o
o7
T

0.4

Xaxis (mmj)

Figure 4.12 : A) Signal de phase IRM récupéré aerfée long de I'axe de la barrette aprés émisdiosignal
corrigé en phase (courbe bleue), du signal abemécnrrigé (courbe rouge) et du signal idéal sdresration
(courbe verte). L’ensemble de I'expérience estiséalavec les 64 premiers éléments du réseaudel) sauf
gu’ici la loi de correction de phase est appliqaég 64 éléments suivants en utilisant la méme &hatration
numeérique. La correction de phase trouvée permebdiger totalement I'aberrateur, mais introduiewpetite
correction supplémentaire correspondant aux impeofes des 64 premiéres voies du réseau et dodajée
ici aux 64 nouveaux éléments.

4.4.3 Résultats expérimentaux avec aberrateur physique

La méme démarche a été réalisée avec deux bandB®M& placées devant la barrette
échographique (voir photographie figure 4.13). kefipd’'aberration retrouvé par la correction de
phase est donné sur la figure 4.14. Les deux baddekrgeurs et épaisseurs différentes sont
clairement visibles sur ce profil. Pour évaluerbéaration de phase réellement induite par leur
présence, le montage complet est retiré de I'lRis saodifier la position de la barrette et du geieU
fine tige métallique est introduite dans le gelptus pres possible du point cible pour jouer |e rdé
réflecteur des ultrasons. Une expérience de pulse-éstime la fonction de Green de la cible sur le
réseau de 64 voies. Comme en témoigne la figur, 4rle bonne concordance est trouvée entre la
mesure de la loi de phase réelle (obtenue a pietila fonction de Green) et la correction par la
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technique de focalisation adaptative guidée par.IR&4 deux courbes sont trés proches avec un écart
type de la différence égal a 0.83 radians. Cepdndlan’y a pas vraiment de “Gold standard”
permettant de savoir quelle mesure est la plusherate I'aberration réelle. Il faudrait pouvoir
comparer les taches focales apres correction psutdux lois correctives.

-
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Figure 4.13. Photographie de la sonde é;:hographiqene deux bandes aberrantes en PolyDiMethylISikxan
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Figure 4.14 A) En bleu, correction de phase obtepae la méthode proposée avec 2 bandes de PDMS
aberrantes placées devant les éléments 23 et 4B lmrette échographique. En vert, phase meswaéene
expérience de pulse écho ultrasonore sur un réfleqgilacé au point cible pour le méme gel et le mém
aberrateur. B) Aberration d’amplitude correspondacaliculée par la technique. L'apodisation naterelbt
visible ainsi que la faible énergie transmise darmartie droite gravement aberrée.
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Preuve de concept sur 64 voies a 7T

Comme nous l'avons dit, la technique de correctidaptative est aussi capable de retrouver
les amplitudes optimales a émettre sur tous lesdriecteurs pour éviter les structures absorbamtes e
maximiser I'énergie au foyer en minimisant I'énergimise. La correction d’amplitude calculée ici
(figure 4.14B) montre une énergie optimale a traetem trés faible sur la droite du réseau, la ou
I'aberration de phase est aussi la plus forte. Cetaespond a la bande épaisse de PDMS qui agit
comme un aberrateur d’amplitude en réfléchissaenedbsorbant une partie de I'énergie mécanique
incidente. Cette faible amplitude explique I'erregiativement élevée sur I'estimation de la coroect
de phase dans cette zone.

Malgré le fait que cette information nous soit &sigle, nous nous sommes uniguement
intéressés a la correction de phase. Pour toutegrepagations de faisceaux corrigés, aucune
correction d’amplitude n’est prise en compte emme puissance est envoyée sur toutes les voies.
Seule la phase est corrigée, en ajoutant la phasective trouvée (figure 4.14A) au délai de preé-
focalisation.

Pour vérifier la qualité de la correction, la ph#8® est tracée sur I'axe contenant le point
cible et inclus dans le plan d’imagerie de la WktereLes taches de focalisation avant et aprés
correction de phase sont comparées (figure 4.18A¢. augmentation d’un facteur 5 de la puissance
est obtenue et les lobes latéraux disparaissentiguee 4.15B montre les cartes de phase IRM 2D
dans le plan focal pour la loi aberrée et la lorigée.

5 T

—PDMS aberrator + correction
—PDMS aberrator
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Figure 4.15 A) Phase IRM mesurée dans le plan feelan 'axe du réseau (X) pour la loi non corrigéaurbe
verte) et la loi corrigée (bleue) en présence @dharrateur PDMS devant la barrette échographigu€astes
expérimentales de phase IRM dans le plan focal (2¥nt correction (a gauche) et avec la loi coerigér la
procédure de focalisation adaptative (a droite).
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4.4.4 Etude de l'influence du nombre de voies utiliséesour
I'acquisition des données - analyse spectrale deberrateur et
optimisation de I'acquisition

Afin d’étudier I'influence du nombre de voies inddantes utilisées pour I'acquisition des
données nécessaires a la procédure de focalisedegtative, I'expérience entierement simulée avec
I'aberrateur programmeé présentée plus haut esbdesau considérée.

A partir du jeu de données complet correspond#&dt @éments (i.e. 256 cartes de phase IRM
simulées), il est possible de tronquer le jeu poairconserver que les 4*32 cartes de phase IRM,
correspondant a l'acquisition qui aurait été fageec seulement 32 voies indépendantes. Cela
correspond aux vecteurs d’Hadamard pour lesquets éléments voisins du réseau émettent toujours
les mémes signaux. De la méme maniére, il estidesde coupler les éléments par groupe de quatre
éléments consécutifs et de conserver les émissibtedamard correspondant a la procédure pour
N=16. Ces dégradations (ou décimation) de I'actiaisiont forcément une influence sur le résultat
final puisqu’elles réduisent la fréquence spatialaximale du profile d’aberration que I'on peut
corriger en élargissant chaque transducteur.

La figure 4.16A présente le profil de phase obtepoer I'acquisition compléte sur les 64
éléments et pour les dégradations a 32 et 16 étémwuverture totale du réseau reste identique
dans tous les cas. Le résultat avec 32 élémenlargieur double est identique a celui obtenu avec
toutes les 64 voies alors que le résultat sur 1€ésvest hautement dégradé. L'aberration programmée
est parfaitement retrouvée avec seulement la mdii® données. L’acquisition peut donc étre
raccourcie d'un facteur 2 dans un tel cas. Pourelfateur choisi ici, le résultat optimal peut étre
atteint avec 32 voies de largeur double seuleneentaison de son spectre spatial particulier. Eet,ef
les fluctuations de phase le long de la barretteamtiennent pas de variations spatiales tres eapid
(d’'un élément a un autre) correspondant a de héndtggences spatiales. Ces variations de phase sont
suffisamment lentes pour assurer toujours une ghaséique pour un élément et I'un de ses voisins.

La réduction de 64 & 32 éléments de largeurs deubleespond a une réduction du rang de la
procédure d’inversion. L’aberrateur particulier idhgoour I'expérience ne contient pas de hautes
fréquences spatiales et le résultat n'est pastaffitans le cas présent. En d’autres termes, laidamg
de corrélation qui caractérise la distribution ggatdes aberrations est plus grande que le dalgble
largeur des transducteurs. Ce résultat souligneeniant I'intérét d’'une étude du contenu fréquéntie
du milieu aberrant le long de I'ouverture.

Cette étude implique que la connaissam@eiori du spectre spatial d'un aberrateur sur la base
des vecteurs d’Hadamard détermine le nombre deswvoéEessaires pour obtenir une correction
optimale. Dans ce contexte, l'utilisation de la aéposition sur la base de Walsh du profile
d’aberration est hautement informative pour opténiBacquisition des données. Les vecteurs de
Walsh sont égaux aux vecteurs d’Hadamard maisadonnés par nombre de changement de signes
croissants c'est-a-dire des basses fréquencedegeignaux a fluctuation spatiale importante. La
décomposition d’'un aberrateur donné sur la baseedeeurs de Walsh renseigne donc sur le contenu
fréquentiel du dit aberrateur et le nombre de dededliberté nécessaire pour la procédure d’inoersi
Utiliser cette base va permettre d’'estimer le namie degrés de liberté nécessaire pour modéliser
I'aberration a corriger et ainsi limiter les émgss au strict minimum.
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Figure 4.16 A) Profil de I'aberrateur de phase rstaiit a partir d’'une expérience simulée avecE4pu 16
transducteurs indépendants ainsi que l'aberrateogrammé. B) Phase IRM simulée au point focal sans
correction, sans aberration, et corrigés avecdissde phase obtenus a partir du jeu de donnéepleb(d*64
émissions), et des acquisitions tronquées a 38 ététments indépendants.

Le “spectre” de Walsh de I'aberrateur proposé aktudé pour les 64 voies ainsi que pour les
simulations dégradées a 32 et 16 voies (voir figutg). Ce spectre ne présente aucun pic supérieur
au vecteur de Walsh numéro 32 mais il en a beaueote 16 et 32. Cela indique le nombre
minimum de voies indépendantes a utiliser pourpfaptissage de l'aberrateur. L'effet de la
dégradation sur les taches focales obtenues aprésction est présenté sur la figure 4.16B. Les
corrections a 64 et 32 voies sont identiques, greshes de la perfection tandis que la correction s

16 voies est a peine meilleure que I'absence decoon.

167



Chapitre 4

0.5 T T . . ‘ :
= Input programmed aberration
0.45- . === Retrieved with 64 transducers of single width
A ," 1 [T Retrieved with 32 transducers of double width
0.4 Py : l_‘ --= Retrieved with 16 transducers of quadruple width
Y
035 1 i “ .
]
! |
= 03 - i i i
G Ty i
s i ] .
L H ] -
g 0.25 i ]
w [ H
2 02~ i : -
i H
0.15 i !
SN T N I
i !
01 | ii i 4
boi [ :
0.05% 5y . 4
g H s
0 hl LYE I T Ty L. L AL
10 20 30 40 50 60
Walsh frequency

Figure 4.17. Norme du spectre de Walsh de l'abewraprogrammé ainsi que les spectres des profils
d’aberration retrouvés a partir des expérienceallsies & 64 éléments indépendants de largeur 0.38m,
éléments indépendants de largeur 0.6mm et 16 éténmelépendants de largeur 1.2mm.

4.4.5 Dégradation de I’échantillonnage spatial avant ou ares
I’application de la technique de focalisation adative :
Influence sur la focalisation finale

Il est intéressant de noter que le spectre retraveé 16 voies ne correspond pas du tout a la
troncature passe-bas du spectre complet. Il estrjihe, et n'est pas intuitivement déduit a paitir
spectre entier, faisant méme disparaitre la seatpiénce de I'aberrateur inférieure a 16 préseants d
le spectre complet. L'acquisition a 16 voies cdanstun sous échantillonnage spatial de I'aberrateur
y a donc aliasing du spectre. Il peut étre inténeisde comparer la tache focale obtenue en utilisan
cette correction calculée sur 16 voies avec cettggmant d’'une troncature au vecteur #16 du spectre
complet. Dans le premier cas, cela revient a dégriéichantillonnage spatial du réseau émetteur
avant d’apprendre & corriger les aberrations tamualésle second cas revient a apprendre la correctio
avec tout le réseau puis de réémettre la loi agerigvec un réseau dégradé.

La figure 4.18 montre que I'énergie restaurée kst lus forte pour la correction obtenue
par la technigue de focalisation adaptative quer ffémission du contenu fréquentiel tronqué. I
semblerait que la méthode de correction, qui reposda physique du milieu, donne la meilleure
correction de phase possible compte tenu de latiggiatinformation limitée avec les transducteurs
indépendants disponibles.
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Figure 4.18. Comparaison de la refocalisation am@section par la loi de phase calculée a parér d
l'acquisition tronquée a 16 voies et de la cormtidbtenue en considérant la troncature au veciemeéro 16
du spectre de Walsh total de I'aberrateur programmé

La méme étude a été réalisée a partir des donméesses expérimentalement en utilisant
presque le méme aberrateur numérique. Les prdfilsedration obtenus sans dégradation et apres
dégradation a 32 et 16 éléments sont donnés digulee 4.19. On note cette fois une dégradation
importante du résultat lors du passage a 32 élémetnune dégradation encore plus forte a 16
éléments.

La figure 4.20 donne le spectre de Walsh de cetrateer ainsi que ceux des profils
reconstruits avec 64, 32 et 16 voies. Il est djaie I'acquisition a 32 voies ne peut pas accéder a
certaines fréquences. Les spectres des acquisitonplete et tronquée (figure 4.20) montrent que la
troncation de I'acquisition donne des spectres h@ea’une troncature du spectre complet. Comme
précédemment, il y a aussi du contenu fréquent@dsafréquences non présentes dans I'aberrateur

réel. Ce contenu additionnel augmente a mesurel’goediminue le nombre d’éléments en les
élargissant (élévation du niveau de base du spectre
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Figure 4.19. Profil de I'aberrateur de phase aipdes données expérimentales avec aberrateurgmogé :
profil programmé, profils retrouvés avec 64, 32 16UEléments indépendants sur le réseau.
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Figure 4.20. Spectre de Walsh de I'aberrateur jgrogné ainsi que les spectres des profils d’aberratitouvés
a partir des expériences réelles a 64, 32 et Idediis indépendants.

4.5. Perspectives de transfert sur le systeme clinique3IT
avec 512 voies

4.5.1Imagerie du push a 1.5T

Un réseau 512 voies adapté a la géométrie du twamain et entierement compatible IRM a
été développé par I'entreprise SuperSonic Imagmeca@laboration avec le laboratoire Ondes et
Acoustique pour la thérapie ultrasonore transcrimdedes Iésions cérébrales (voir figure 4.21). Ce
systéme et son électronique sont actuellementlléstau Centre Inter Etablissement de Résonance
Magnétique (CIERM) a I'hdpital du Kremlin Bicétreélne fois linstallation et les tests finis, ce
systéme devrait permettre de réaliser des néctbgsesiiques sous contréle IRM dans le cerveau
humain.
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Perspectives de transfert sur le systéme clinighbi€ dvec 512 voies

Figure 4.21. Prototype de sonde HIFU transcraniesitie voies compatible IRM développé par SuperSonic
Imagine.

Dans la perspective d’'appliquer la technique deection d’aberrations & la focalisation
transcranienne chez 'lhomme, un gel avec une etdeisaillement d’environ 1.5 m/s (soit 2.25kPa)
a été employé pour toutes les expériences déprigeedemment. Cette valeur correspond a peu pres
aux valeurs connues pour le cerveau a basses fréegifNicolleet al. 2005].

Un gel identique a été introduit dans I'lRM 1.5T #&wyer géométrigue du réseau de
transducteurs. L'objectif est de déterminer la cépale ce nouveau systeme mixte US-IRM a imager
les déplacements dus a la force de radiation. Ra&te de Benjamin Robert, la méme séquence que
celle utilisée a 7T est utilisée avec une fréqueteelO0Hz pour les MSG et des tirs plus longs
(quelques ms). La figure 4.22 présente une carfghdee IRM montrant nettement la tache focale au
centre du gel, en I'absence de toute aberrationr Bbtenir ce résultat, une tension modérée est
appliquée aux éléments piézoélectriques. Elle estdJois inférieure au maximum possible pour la
sonde. A 1MHz, le crane humain atténue I'amplitutteasonore d'un facteur 5 environ ce qui laisse
espérer une détection derriére le crane avantcatmmedes aberrations. La technique semble donc
applicable avec ce systeme dans le cadre d’'unéafph transcranienne clinique.

Figure 4.22. Imaerie de la force de radiation 3T Javec 512 transducteurs dans un gel de gélatdfin &
travers le crane.
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4.5.2 Sensibilité aux déplacements

Pour le transfert de la technique dans des IRMal#s (figure 4.21), le tableau 4.1 répertorie
les valeurs des paramétres critiques pour I'expéeieComme la fréquence ultrasonore est diminuée
dans le systeme 1.5T, les taches focales sonigilyss et il est possible de tirer plus longtengss
risquer de trop brouiller la carte de déplacemenit®ur du point focal. Cela compense le fait que
'amplitude maximale des MSG est diminuée d’'undact7. Ainsi la sensibilité aux déplacements des
deux systemes reste du méme ordre. Cependant,sa@ daune atténuation diminuée, la force de
radiation est plus faible & 1MHz qu'a 6MHz. Si I'oansidére que la gélatine a 4% et le tissu cérébra
ont une élasticité semblable comme discuté plus aest évident a partir de I'équation (4.1) dae
baisse de l'atténuation doit étre compensée paaugmentation de la puissance acoustique au foyer.
Cela devrait étre rendu possible par l'utilisation réseau HIFU 512 voies. A cette condition, la
technique devrait fonctionner sur le systéme cemer 1.5 Teslas.

Champ magnétique 7T 1.5T
Sonde ultrasonore Barrette échographiqueRéseau HIFU sphérique [a
linéaire a 64 voies 512 voies
Milieu Gélatine a 4% Cerveau
Fréguence US 6MHz 1MHz
Pression maximale attendue au ~3MPa ~6MPa
foyer
Amplitude maximale des 300mT/m 40mT/m
gradients MSG
Fréguence d’encodage du ~600Hz ~100Hz
mouvement
Sensibilité aux déplacements ~um ~um

Tableau 4.1. Comparaison des parameétres technigirespaux en vue de la transposition de la teammigour
une utilisation clinique sur un IRM a 1.5T.

4.5.3 Durée d'acquisition

La durée d’'acquisition n'a pas été optimisée datie @&tude. Elle restait d’environ 2h30 pour
les 64 voies corrigées. Cela vient essentiellerderiimitations de I'électronique qui prend beaucoup
de temps a charger les émissions les unes apresittes. Cela double le temps d’acquisition. Une
autre limitation vient des 32 lignes obligatoiregbsées par Bruker sur la séquence spin écho.sA plu
bas champ, cette limite peut étre contournée pé&aliser une imagerie unidimensionnelle. En outre,
une approche EPI (Echo Planar Imaging) est enviddget pourrait réduire les temps d’acquisition
de facon importante. Un temps de répétition plugrtcpeut aussi étre envisagé selon la qualité du
signal IRM. Enfin, seulement 3N émissions sont tigg@ment nécessaires pour retrouver I'aberration
de phase par notre technique, sans perte de préciGlobalement, une réduction de la durée
d’acquisition d’un facteur 40 peut facilement &revisagée ce qui donnerait une durée raisonnable de
30 minutes pour I'acquisition compléete sur 512 goie
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4.5.4 Spectres de Walsh 2D

La faisabilité technique de la méthode proposée fgooorrection de phase a travers le crane
semble donc acquise.

En outre, les performances atteintes a 7T sonisantes pour corriger de facon acceptable des
aberrations fortes typiques du crane. Il est bigma en théorie de la diffraction qu’une correction
suffisante pour atteindre une focalisation optinmede atteinte lorsque I'erreur résiduelle sur laggh
est inférieure a un huitieme de période soit emvd@ radians [Goodman 2005]. L'erreur résiduelle
reste ici inférieure a ce seuil tolérable dansrénde majorité des cas. On peut donc espérer eorrig
les aberrations de l'os cranien de facon trés fasamte, du moins celles qui fluctuent avec des
fréquences spatiales assez faibles pour étre éemigar les transducteurs de taille finie.

En effet, la fréquence maximale que I'on peut empéorriger est donnée par l'inverse de la
distance minimale séparant deux éléments indépendania coupole de transducteurs. Sur la sonde
présentée figure 4.21, cette distance est de 8mm.

Pour évaluer le contenu fréquentiel de I'aberratienphase créée par un crane humain, il
suffit de calculer la transformée de Walsh 2D dealde d’aberrations a travers le crane. Pour anecr
humain, cette carte d’aberration a été obtenue awmecrésolution de 0.342mm (> diameétre des
transducteurs) a partir d’'une simulation sur laebdges données scanner X. Ces données sont
présentées sur la figure 4.23 (a droite). Les stimris ont été effectuées par Gianmarco Pinton,
postdoctorant & I'Institut Langevin dans I'équip@Rysique des Ondes pour la Médecine ». La carte
présentée est une projection gnomonique (qui prédes distances) des phases simulées au niveau de
la coupole sphérique de transducteurs. Elles sonpdses entreret 1t

4.5.5Longueur de corrélation de I'aberrateur et pas inte-
éléments

Le spectre de Walsh 2D de cette carte d’aberrationsie le contenu fréquentiel complet de
ce crane. Sa norme est présentée dans la partibegde la figure 4.24 en MmON peut noter qu'il
est riche en aberrations basses fréquences. A gartie spectre, il est possible de détermineeuit s
au-dela duquel on estime que les aberrations sdfigasnment faibles pour ne pas étre corrigées. Par
exemple, sur la figure 4.23, la norme du spect® afeerrations devient faible pour k > 0.15 Tm
environ. Cela correspond a un diametre de 6.6 mor f distance entre les transducteurs. Le
diametre des éléments utilisés sur la sonde 51@svest de 6 mm et la distance minimale inter-
éléments légérement supérieure. Ces premiersatssatint en accord avec des analyses précédentes
par Aubryet al.lors de la conception du systéme. lls suggérempoksibilité de corriger la grande
majorité des aberrations du crane a l'aide du Byste
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Figure 4.23. A gauche : valeurs simulées des afmmsadu crane sur la base d’'une acquisition sqakrgD a
haute résolution. A droite : sur un autre crangrpolation des déphasages mesurés expérimentalsomela
coupole de transducteurs avec le systéme 512 voies.

800 1000

Pour avoir une idée de la proportion du spectréadpdes déphasages que I'on peut corriger
avec le nouveau systéeme 512 voies, une expérigmpéesest réalisée : un hydrophone placé au foyer
géométrique de la sonde émet un train d’ondes sfuemregistré sur chacun des éléments apres la
traversée d’'un crane humain. La crane utilisé stidifférent de celui utilisé plus haut en simuati
mais les contenus fréquentiels des aberrationslel@s cranes peuvent étre comparés. Le déphasage
de chacune des voies est calculé par rapport avoieede référence. La distribution spatiale des
aberrations de phase sur les transducteurs estéeajur un plan par une projection gnomonique puis
interpolée par un algorithme de plus proches vsipour avoir des valeurs en tout point du plan. La
carte obtenue est donnée sur la partie droite digguee 4.23 avec les positions des transducteurs
indiguées en surimpression par des cercles nbfesitinoter que sur cette représentation, lesudcss
entre les centres des transducteurs sont préservées

De la méme maniére que précédemment, le spectWaleh 2D de cette carte est calculé
(voir partie droite de la figure 4.24). On retrouke méme type de distribution statistique des
aberrations avec plus de basses fréquences. Ceesperrespond aux aberrations mesurables par le
réseau...ll est donc limité par la taille des tramselurs et I'on peut voir que I'essentiel de I'artyddie
du spectre reste inférieur & 0.15-0.20 e qui correspond & la distance minimale intemékés. I
représente ce que lI'on peut espérer corriger prmpectre complet présenté a gauche sur la figure
2.24.
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Figure 4.24. Norme des spectres de Walsh 2D paualerrations au niveau de la coupole de transahscte
simulées a haute résolution a gauche et mesuréegiegmtalement a droite. Le seuil sur la normepmhkcse est
identique pour les deux images.

4.6. Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, une nouvelle technique de fatais adaptative a été testée avec succes
pour corriger des distorsions de phase du fronhdBoacoustique. Seule la mesure de la puissance
acoustigue au point de focalisation voulu est rgzies. Celle-ci est réalisée indirectement par
imagerie du signal de phase IRM, grace aux déplantsminduits par la force de radiation. La
technique est basée sur la maximisation de liitierscoustique au foyer et ne repose pas sur une
optimisation itérative. Elle est testée avec suatédico etin vitro avec des aberrateurs programmes
ou physiques tres forts (jusqu’@ Badians). L'énergie restaurée au point focal esgurée et la valeur
maximale possible est atteinte aprés correctios. @edesn vitro a travers le crane [Marquet al.
2009] ont déja montré que les corrections par nex@eent temporel donnent une augmentation d’'un
facteur 5 de la puissance au foyer, a énergie émisstante. Les mémes performances sont atteintes
ici. Le rapport cyclique ultrasonore nécessair@ anlse en pratique de la technique de correction
adaptative reste trés limité ce qui assure un dépdmigue négligeable dans le milieu.

Le travail de simulation démontre I'influence derdgidité de I'encodage de mouvement sur
la correction de phase trouvée. En raison de |pgmation des ondes de cisaillement, les trains
d'ondes US ainsi que I'encodage IRM doivent étresalbrefs que possible pour maintenir une
résolution spatiale suffisante de la distributi@nla force de radiation dans la zone du point cibde
limitation expérimentale vient de la sensibilit&aléplacements de la séquence qui est liée auntappo
signal a bruit de la séquence et aux gradientdiage. A 7 Teslas dans des gels relativement mous,
avec les contraintes techniques US et IRM rencesirén compromis a été trouvé avec des tirs de
400us et des gradients MSG a 600Hz.

L'imagerie IRM de la force de radiation ultrasonaeété obtenue dans des plans. Cette
capacité d'imagerie 2D, bien que consommatriceedg$ d’'acquisition, pourrait étre exploitée pour

Y

apprendre directement les lois de correction cpaomedants a plusieurs points de focalisation en
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parallele. Par exemple, il est théoriquement ptessib focaliser en deux points distincts dans lenmé
plan d'imagerie avec deux sous réseaux et de restane focalisation en deux endroits a la fois, un
par sous réseau. En poussant plus loin, si I'imag# déplacements en IRM s’avere suffisamment
sensible, le réseau pourrait émettre une loi nérfqguralisée. A partir de toutes les émissions cadée
la connaissance de lintensité acoustique en champet du plan d’'imagerie devrait permettre
d’utiliser la méthode introduite ici pour trouvessl lois de retard correctes pour focaliser en ahaqu
point du plan. Un test préliminaire de cette id&eréalisé avec une barrette échographique 128 voie
dans I'IRM 7T. En l'absence d'aberrateur, une émis®n onde plane au maximum de puissance
possible donne une force de radiation mesurabl® a2 de la barrette comme en témoigne la figure
4.25.

e e i i e,

Figure 4.25. Emissiohﬁe:n onde pléhe parune ubérciﬂ'tluzﬂé éléments sans aberration — 6MHz, 7Tedstas.
phase IRM permet de voir I'énergie acoustique tglde la propagation.

Par ailleurs, I'analyse spectrale par décompostiies) aberrateurs sur la base de Walsh donne
une méthode d’optimisation de l'acquisition. Paereple, elle permet de connaitre le nhombre de
transducteurs nécessaires pour réaliser une domedtune qualité donnée. Sans connaissance du
spectrea priori, il est possible de commencer l'acquisition pa @amissions codées ayant des
fluctuations basses fréquences (premiers vecteuta dase de Walsh) et d’exhiber un critere d'arrét
permettant de stopper les acquisitions lorsqueeteissions codées génerent des forces de radiation
peu différentes des forces attendues en I'abseaberdateur pour le méme réseau. Cette approche
pourrait aider a optimiser le temps d’acquisititile peut s’avérer utile aussi pour réaliser une
optimisation en deux étapes: une correction geossdes fluctuations basse fréquence (plus
importantes dans le spectre) est réalisée ; cettmpection permet de restaurer une force detradia
mesurable pour les émissions codées a hautes frdegigui peuvent étre corrigées dans un second

temps.

D'un point de vue fondamental, il pourrait étre émssant de comparer la robustesse
expérimentale de la technigue pour des émissiotengj@osées sur des bases différentes que celles de
Walsh-Hadamard. Dans cette base, des aberratigrisledoprofils ressemblent a des créneaux sont
une combinaison linéaire de peu de vecteurs. fitsddnc d'une défaillance lors de l'une de ces
guelques émissions critiques pour que le résultiitdegradé. Pour ces mémes aberrations, s'il est
possible d'utiliser une autre base de vecteurs id®ion, peut étre moins adaptées aux systemes
ultrasonores, il est probable qu'un plus grand memibacquisitions soient importantes pour la
reconstruction de I'aberrateur et donc que I'adtjais soit moins sensible a une erreur ponctuelle.

Enfin, la transposition de la technique pour degliegtions cliniques sur un systeme HIFU
transcranien semble envisageable sous guidage IBM Elle devrait étre démontrée prochainement
et constituera une grande aide. D’une part, ellenptirait a moyen terme d'éviter de recourir a
I'imagerie rayons X pour le planning du traitemésttaux problématiques de recalage entre modalités
IRM/CT afférentes). D’autre part, les durées d’'asigjons pour la correction d’aberrations devraient
rester raisonnables (inférieures a 30 minutes) etamt ainsi d’envisager des applications cliniques
nécessitant une intervention rapide, tel que feetreent des accidents vasculaires cérébraux.
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Introduction

Le travail présenté dans ce dernier chapitre gjnetélans le cadre du projet multidisciplinaire
« Thérapie Ultrasonore non invasive du Cerveau iQti® par Imagerie en Résonance Magnétique »
(ANR TUCCIRM). Le but du projet est la réalisatiehla validation d’un prototype de thérapie non
invasive du cerveau par faisceaux ultrasonoresli$gsade forte intensité, chez 'lhomme. Pour ce
faire, le réseau de 512 transducteurs piézoéleesigrésenté a la fin du chapitre précédent esgrint
dans un IRM clinique 1.5T. Le passage sur I'hommemahde le développement d’outils d’'imagerie
avancés permettant le guidage de la thérapie té@misone, ainsi que Il'acquisition de bonnes
connaissances sur les effets biologiques des aoiftsasur les tissus. Pour atteindre ces deux olgiecti
préliminaires, des tests sur cerveaux humaimst mortenmsont envisagés. Compliqués et couteux,
ceux-ci ne peuvent pas étre nombreux. Parallélemiede facon complémentaire, la création d’'un
banc d’essai complet sur le petit animal est domgsagée. Il permet de mettre au point des
techniques transposables en clinique, de réalesetabts nombreux, bon marché et rapides, avec une
mise en ceuvre relativement aisée.

5.1. Introduction

5.1.1.Contexte médical de I'HIFU transcranien

A I'heure actuelle, les tumeurs intracraniennesstinrent une source importante de morbidité
et de mortalité. On distingue :

* les tumeurs primitives (10 par 100 000 habitantpagtan) dont les deux tiers sont
bénignes et qui se répartissent en 40% de méniegioB0% de gliomes et 10%
d’adénomes hypophysaires ;

* et les tumeurs secondaires ou métastases céréfBaies 100 000 habitants et par
an), complications présentées par 25% des cangsETEques.

Les tumeurs cérébrales malignes demeurent doncalréme majeur en oncologie, par leur
fréquence, leur gravité et les difficultés de gmient. Chez I'adulte, elles représentent de 1 a@%
'ensemble des cancers. Actuellement, leur traitenest basé principalement sur la chirurgie, la
radiothérapie et la chimiothérapie et il dépendycade histologique, de la taille, de la localisatide
la multiplicité et de I'état général du patient. ¢ldrurgie occupe une place importante dans la m@is
charge de la plupart des tumeurs cérébrales avbatlele réaliser une cyto-réduction par exérese
compléte ou partielle de la masse tumorale. Laothdiapie est une méthode utilisée principalement
dans le traitement des tumeurs malignes et deimestaumeurs bénignes. Elle améliore le taux de
survie gqu’elle soit utilisée seule ou en complénanne chirurgie, mais son usage est limité d’'une
part par la radiorésistance de la tumeur avecnigpdeet d’'autre part par les effets des rayonnements
ionisants sur le cerveau sain. La chimiothérapieninistrée par différentes voies, peut étre utlisé
seule, mais plus souvent en complément de la ¢jiérugt de la radiothérapie. Son efficacité est
globalement altérée par le franchissement diffidéda barriere hémato-encéphalique.

Malgré des progrés récents importants pour ces litgglghérapeutiques, le pronostique des
patients porteurs de tumeurs cérébrales malignste ombre. C’est pourquoi la recherche de
modalités alternatives de lutte contre ces canegmesente un enjeu majeur de santé publique. Les
avancées en biologie moléculaire, en biotechnolegisurtout une meilleur compréhension de la
biologie des tumeurs ont permis le développementndevelles stratégies thérapeutiques anti-
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tumorales comme : l'immunothérapie, la thérapiei-amgiogénique, [l'utilisation des cellules
souches,...qui sont encore en phase expérimentak.d€mieres années, le développement des
technologies a permis I'émergence de nouvellescssud’énergie capable de cibler de fagon
minimalement invasive des lésions intracérébralesir ples détruire. Citons par exemple le
développement de I'ablation par radiofréquence,quaes ultrasonores, sous I'effet thermique d’'un
rayonnement laser [Carpentiet al. 2008], ou méme de lumiére blanche. Ces techniqoes s
appliguées directement ou avec des agents sesaitili permettant de moduler la réponse biologique
des tissus. Elles profitent directement de I'exgrée acquise par la radiothérapie ainsi que de la
bonne acceptabilité actuelle de cette derniére Bmgronnement thérapeutique.

Dans ce contexte, la thérapie transcranienne féd lgrésente de nombreux avantages sur les
outils actuels ou en développement :

C’est une méthode totalement non invasive, craiaetin

Elle permet d’accéder a des zones inaccessibsRirurgie classique, en particulier
les zones cérébrales profondes ou proches de fmma®mnnelles sensibles;

Les ondes ultrasonores, par leur nature mécaniguerésentent pas de danger pour
les tissus sains traversés, hors de la zone focale;

La zone focale a une taille millimétriqgue ce quifgse une grande précision spatiale a
la technique;

L’absence de rayonnements ionisants évite lesseftstondaires dangereux et autorise
I'utilisation pédiatrique ainsi que des répétitiahs traitement en cas d’échec ou de
succés partiel de l'intervention ; Cela permet auBsnvisager une intervention
chirurgicale apres le traitement HIFU, interditeegpla radiothérapie en raison d’'une
sclérose des tissus ;

Idéale pour détruire des Iésions bien circonsgritle peut étre utilisée pour traiter
des lésions de toutes tailles et des Iésions regtign déplacant le point focal dont la
position peut étre choisie électroniquement;

L'effet thérapeutigue est immédiat contrairementaaradiothérapie ou l'effet est
attendu aprés plusieurs mois et généralement phsss&ances.

Les applications des HIFU en neurochirurgie poeradonc constituer une alternative a la
radiothérapie stéréotaxique (radiochirurgie) panma-knife ou accélérateur linéaire, notamment en
cas de récidive tumorale. Différents types de tumeérébrales sont susceptibles de bénéficier de
cette approche.

En outre plusieurs autres applications pourraiéaéser prometteuses pour les ultrasons
focalisés dans le cerveau (par hyperthermie oudl’patres effets) :

Traitement de la douleur, alternatif aux radiofégees ou a Ilimplantation
d’électrodes (névralgies du trijumeau) en tiramsdeertaines aires du thalamus ;
Traitement des tremblements, mouvements anormaabadme de Parkinson en tirant
dans les noyaux subthalamiques ;

Traitement de certaines épilepsies Iésionnellesns@guences d’hématomes,
d’accidents vasculaires cérébraux, de tumeurs,..Dasulésionnelles en tirant dans
I'hippocampe (siege des foyers épileptiques) ;

Traitement des malformations artério-veineuses amsgbles des hémorragies
méningées ;
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» Traitement des accidents vasculaires cérébraugngicjues par sono-trombolyse des
caillots ;

* Ouverture de la barriere hémato-encéphalique paurdélivrance ciblée de
médicaments par des effets mécaniques.

5.1.2.Quels sont les besoins et I'état de 'art pour lewgdage ?

Pour qu’elle atteigne un niveau de maturité sufigaun passage en clinique, la technique de
thérapie par ultrasons focalisés transcraniensetigibre étre améliorée sur trois points principaux

» La correction des aberrations dues au franchissechenrdne. Comme nous l'avons
vu dans le chapitre 4, cet objectif est en traisaledaliser de facon satisfaisante grace
a différentes techniques de plus en plus perforesagit rapides.

* Le controle par IRM de la procédure a toutes sapedt C'est I'objet du travail
présenté dans ce chapitre ;

» La connaissance approfondie des effets biologigiessHIFU sur les tumeurs et les
tissus sains. Nous discuterons de ce point damelspectives du présent travail.

En ce qui concerne le contrdle de la procédurellRlt, il faut rappeler les besoins de la
technique en termes de guidage au cours de l'edion sur un patient. lls sont triples :

» Veérifier de facon non dangereuse la position duefoges ultrasons avant de
commencer a chauffer les tissus ; on peut aussité@éement étre intéressé par une
guantification de la pression acoustique au paoal;

» Mesurer les variations de température des tissndgme les tirs HIFU pour vérifier
gue tout se passe comme prévu et savoir a quel nitosraaréter ; cela peut aussi
servir a évaluer le volume que I'on s’attend a atraité ;

» Controler la présence et la taille de la nécrose y@e modalité d'imagerie
suffisamment sensible.

Les travaux précédents sur le guidage IRM des Hikhk le cerveau se sont principalement
concentrés sur le second point, et dans une momedsare sur le troisieme [Hynynen al. 1997,
Vykhodtsevaet al. 2000, Cheret al. 2001, McDannolcet al. 2003]. Le développement d’'un systéme
de thérapie ultrasonore transcranienne guidé pgdrpgBur le petit animal va nous permettre d’étudier
ces trois points dans le cadre de ce chapitre.

5.1.2.1. Vérification de la focalisation avant HIFU

Bien que les techniques de correction de phaselspetrdfficaces pour restaurer une bonne
focalisation [Pernoet al. 2003, Hynyneret al. 2006, Tanteet al. 2007, Coheret al. 2007, Pernogt
al. 2007], il est important de pouvoir vérifier la gig@lde la correction avant toute émission
ultrasonore haute puissance pouvant potentiellermadbmmager des tissus sains. En effet, des
erreurs de modélisation du crane ou de positionneuhes transducteurs, des imperfections dans le
code de propagation, ou plus simplement une ed'ewigine humaine lors d’une étape du protocole
de thérapie pourraient introduire des variationdadposition du point focal ou diminuer I'énergie
déposée dans la zone cible. Par conséquent, iil gtle d’avoir une méthode permettant de vérifaer
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position et la forme du point focal juste avantritement, si possible avec le systeme ultrasonore
dans sa position finale pour I'HIFU.

Selon la durée de I'’émission, un faisceau US d fiotensité peut avoir différents effets sur
les tissus biologiques. Pour des temps de l'ordrdadseconde, I'effet dominant est le dép6t de
chaleur. Cependant, lors d’'une utilisation en mpdksé, le faisceau acoustique induit une force de
radiation sans dépo6t de chaleur significatif. Lissus sont poussés vers I'avant et ils retrouveunt |
position d’équilibre lorsque les ultrasons focaisént coupés. Cette force de radiation acousgqtie
d’autant plus forte que lintensité acoustique grsinde. Par conséquent, les déplacements des tissus
sont importants au point focal et atteignent typigant quelques dizaines de microns.

Différentes techniques ultrasonores ont été pragmpéur mesurer ce déplacement de facon
non invasive : la vibroacoustographie [Fatemi eedbieaf 1998], I' « Acoustic Radiation Force
Imaging technique (ARFI) » [Nightingakt al. 2002], le « Supersonic Shear Imaging » [Bereofél.
2004a, Tanteet al. 2008]. En raison des fortes aberrations et deéhatation vécues par les ondes
ultrasonores au passage du crane, ces techniquesinpas applicables au cerveau. Récemment, les
séquences IRM sensibles au mouvement ont été @epgmur imager les déplacements induis par
cette force de radiation acoustique dans des gelsstissugx vivo[Sarvazyaret al. 1998, Sinkust
al. 2008, McDannold et Maier 2008, Soucheiral. 2008]. Un des grands avantages de cette technique
est son aptitude a cartographier la tache facasitu a partir d’'une énergie totale suffisamment faible
pour ne pas induire de changements irréversiblegigleus. Dans ce chapitre, I'application de cette
technique est démontréevivo dans le cerveau de rats non craniotectomisésosidign, la forme et
l'intensité de la tache focale générée par un ménagnt ultrasonore compatible IRM sont imagés
vivo. Une approche concurrente pour la vérificationlalgosition du point focal par IRM avant
I'insonification HIFU est la technique du « sitisgot ». Elle consiste & émettre pendant suffisarhmen
longtemps pour générer une élévation de tempérditextable au point focal sans endommager le
tissu. Le point chaud ainsi créé est détecté pausdquences de thermomeétrie IRM. La technique de
localisation du faisceau de thérapie par imagegiéodce de radiation sera ici comparée a I'approche
par thermométrie IRM.

5.1.2.2. Mesure de la température pendant HIFU

Pendant le traitement HIFU, la quantification empe réel de I'élévation de température aide
les médecins a prévoir la zone traitée, a déciddsah moment pour arréter les ultrasons, de veérifie
gu’'aucune zone saine n'est en train de chauffdféf@ntes techniques ultrasonores ont été testées
pour suivre le traitement pendant ou juste apémsifsion HIFU. L'imagerie B mode conventionnelle
a été proposée pour suivre I'hyper-échogénéicitéudge de bulles induit par la cavitation ultrageno
[Ribault et al. 1998, Vaezyet al. 2001]. Cependant, cet écho trés fort disparait etteles études
montrent le manque de reproductivité de la techeidWelodelimaet al. 2007]. Une autre technique
est basée sur les modifications des signaux RBdifftisés dues a la dilatation thermique et aux
changements locaux de vitesse du son [Seip et Eb®85, Le Flocet al. 1999, Simoret al. 1998,
Pernotet al. 2004, Souchomt al. 2005, Miller et al. 2005, Abolhassargt al. 2007]. L'estimation de
température reste difficile derriere les régiongauffées [Arthuret al. 2003] et la technique est
sensible aux déplacements [Arthatral. 2008] ce qui limite son application vivo.

Bien que ces techniques tout ultrasons présentenpaentiel important dans certaines
situations comme le traitement du foie ou de lsstate, elles ne constituent pas encore des outils
fiables pour le contrdle des HIFU. Elles sont desphenvisageables a travers le crane. L'imagenie p
résonance magnétique a des capacités uniques poulahification de [Iintervention et la
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guantification de la chaleur déposée dans toutalume [Jolesz et Hynynen 2002, Jolesz et Hynynen
2007]. Les séquences de thermométrie dédicesentilia dépendance de la fréquence de résonance du
moment magnétique de spin du proton (ou PRFS patorf? Resonance Frequency Shift en anglais).
Elles ont été testéds vivo avec succes dans des protocoles HIFU guidés pafdR Sennevilleet al.
2005, McDannolckt al. 2006]. Ces séquences donnent acceés a des catmspulrature dans une ou
plusieurs tranches avec une résolution de I'ordrendlimetre et une cadence d'images de quelques
secondes. Sur la base des variations de tempépatinges ou mesurées, la dose thermique peut étre
calculée en tant qu’indice permettant la prédictieria nécrose tissulaire pour une certaine évati
de température pendant une certaine durée [McDdmtal. 2004, Coheret al. 2007]. Bien sir, la
dose thermique est un indicateur de la présencedigcrose qui devient beaucoup plus fiable lorsque
son calcul est basé sur des mesures réelles déranes plutdt que sur une simulation de I'él@vati

de température attendue.

5.1.2.3. Contrble de la nécrose apres HIFU

Peu de moyens d’imagerie existent pour confirmendarose du tissu aprés traitement. La
plupart des techniques IRM actuelles donnent uriernmation anatomique avec des contrastes
indirectement liés aux changements physiologiqyestaeu lieu dans le tissu [Lesk¢ al. 2008]. La
confirmation de la nécrose et la délinéation fiable la zone traitée restent difficile en post
interventionnel. Par exemple, la réponse inflamimataugmente le signal des images pondérges T
mais il est difficile de pronostiquer la réponstadhérapie a partir de telles images. Il faut smtv
attendre quelques jours ou semaines et suivre ageire la zone traitée avant de décider du suacés d
traitement ou de la nécessité a recommencer, @gecontraintes que cela impose dans le cadre du
traitement en HIFU transcranien des tumeurs célgbranouveau scanner X et positionnement du
cadre de stéréotaxie, nouveau rasage des chevdlgerait plus facile de pouvoir imager des effets
précoces des ultrasons focalisés sur les tisspswsbir conclure alors que le patient est encore en
position de traitement. La recherche de séquenmesathit un bon contraste entre tissus nécroses par
hyperthermie et tissus sains est donc nécessa@e.téchniques d'imagerie d’élasticité ont été
proposées pour confirmer la nécrose tissulaire anesure ou la dureté des tissus coagulés change
significativement. Cette approche prometteuse a pgtdposée initialement avec [|'élastographie
ultrasonore statique [Kallelt al. 1999] et démontréia vivo avec I'élastographie dynamique [Shial.
1999, Souchoeet al. 2003]. Récemment, la technique de « Supersonicr meging » a démontré de
belles capacitésx vivo[Bercoff et al. 2004b] etin vivo [Tanteret al.2008]. Cette derniére technique
est maintenant implémentée en temps réel avec deséds quantitatives et indépendantes de
'opérateur. Comme présenté dans le chapitre firtdave de faisabilité de I'élastographie par IRM a
été faite récemmernh vivo dans le cerveau chez 'homme en I'absence detnaitts ultrasonores
[Sacket al.2008, Greeret al. 2008, Kruseet al. 2008] etex vivocombinée a un traitement HIFU [Wu
et al. 2001]. La technique a aussi été démontrée chembgeur [Larraet al. 2007, Atayet al. 2008].

Elle fournit une cartographie 3D des propriétésaddastiques du cerveau avant et apres HIFU pour
suivre les dommages éventuels. En raison du peloieées disponibles et des effets méconnus des
HIFU sur les propriétés viscoélastiques du cervdaest important de tester le potentiel de cette
techniquein vivo et de déterminer si elle peut ou non constituer solution pour le contrble de
I'efficacité de traitement HIFU.

Dans le cadre du travail présenté dans ce chafatiynception d’'un systeme de traitement
HIFU du cerveau, compatible IRM, et dédié au ratéaréalisée. Un tel systeme permet de mettre au
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point et de tester les différentes séquences IRWaat servir au guidage de I'HIFU transcranien. Un
systéme mécanique complet intégré dans I'lRM z@tétruit.

Trois séquences complémentaires toutes basée'mmsagdrie de la phase du signal IRM ont
été développées et utilisées successivement pguidage de la thérapie. Une premiére séquence est
implémentée pour détecter et quantifier les déptacgs micrométriques induits par la force de
radiation ultrasonore acoustique dans le parenchogmgbral. L'énergie acoustique totale reste faible
comparée a la phase HIFU et les propriétés dasstise sont pas affectées. Cette méthode permet
donc de voir le profil du champ acoustigimne situ avant traitement. La force de radiation étant
directement liée a l'intensité acoustique, la gifi@ation de I'intensité acoustiqua situ est possible.
Ceci est trés important pour estimer la pressioffoger et planifier la durée du traitement. Ensuite
une seéquence conventionnelle de mesure de tempEru IRM est utilisée sur le méme animal et
dans la méme position. L'élévation de températsteeantifiée dans le plan focal du transducteur US
pendant la session HIFU. Enfin, I'élastographielpa est utilisée pour mesurer I'élévation de déret
du tissu traité. Ce protocole complet d’'imageriértipie est enfin évalué sur le petit animal. Il est
completement transposable & ’'homme.

Les expériences sont conduitesvivoetin vivo dans I'IRM haut champ (7T) dédié aux petits
animaux avec un transducteur unique 1.5MHz comigalid. Nous avons choisi de travailler avec
des rats en raison de la grande variété et disflighitte modéles tumoraux bien caractérisés sur cet
animal. Le présent chapitre présente tout d’abesisteme HIFU développé ainsi que son utilisation
sous monitoring IRM sur des rats sains. Dans uoenske partie, les premiers résultats obtenus sur de
rats greffés avec 3 souches tumorales distinctespsésentés. Enfin, le travail de simulation ee vu
du développement d’'un nouveau transducteur plustédpe le précédent est présenteé.

5.2. Apports complémentaires de I'imagerie IRM avant,
pendant et aprés HIFU

5.2.1.Systeme combiné IRM-US

Toutes les expériences ont été réalisées dans I'TRMle 'ESPCI ParisTech (Pharmascan,
Bruker, Allemagne) équipé de bobines de gradieat3admT/m (voir figure 1.1). L'antenne RF corps
entier de 6cm de diamétre intérieur est utiliséeéarission et réception. Un transducteur US
préfocalisé compatible IRM a été spécialement étetlicommandé a Imasonic (France) au début de
notre étude. Il fonctionne & 1.5MHz avec un F/Dl égh et une focale de 25mm. Ses dimensions sont
ajustées pour entrer dans l'antenne en laissafisauiment de place pour la téte de I'animal. Ce
transducteur peut chauffer les tissus avec unsgute maximale de 1900W/cm? au foyer.

Un systeme mécanique dédié a été fabriqué poutigusér le transducteur vis-a-vis de
I'échantillon a traiter dans le lit de I'IRM. Il esonstitué d’un tube de plexiglas ouvert avec aih r
horizontal permettant une translation et une ratatu transducteur dans la direction téte-pieds. Le
maintien de la téte des animaux est assuré paadnme Gtéréotaxique a deux points fixes congu pour
les besoins de I'expérience (voir figure 5.1). Btetest fixée et peut étre translatée dans latidinec
gauche-droite. Ce systéme complet permet un posiiment manuel du cerveau du rat relativement
au transducteur avec une précision millimétriquesdautes les directions nécessaires. Il limitesiaus
les mouvements de la téte dus a la respiration.
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Apports complémentaires de I'imagerie IRM avant,dzett et aprés HIFU

Une membrane en latex (0.2mm d’épaisseur) transgaux ultrasons ferme le réservoir
d’eau devant la partie active du transducteur.gservoir est rempli d'eau dégazée circulant eniitirc
fermé commandé depuis I'extérieur de I'lRM. Cetirewdation assure un refroidissement de la partie
active aprés HIFU mais le flux est arrété pendastacquisitions IRM pour prévenir tout artefact de
mouvement sur les images. La membrane en latexeiplus ou moins gonflée en changeant la
pression d’eau depuis I'extérieur de la machinda @ermet de contréler un peu la distance entre
I'élément actif et la surface du crane de I'aniratlainsi d’optimiser la position du point focal en
profondeur dans le cerveau.

Les animaux utilisés sont des rats Ficher 344, sndgés de cing a huit semaines (poids :
140-200g) au début de I'expérience. L'age et letaont imposés par la place disponible dans le
tunnel IRM en présence du transducteur et du cddrstéréotaxie, certains rats devant été imagés
pendant prés de 2 mois (suivi de la greffe puigegpce HIFU et suivi des Iésions avant sacrifice).

Pour les acquisitions d’élastographie, les rat$ sonle dos avec la téte maintenue au contact
du vibreur a 400Hz. Pour I'imagerie de la forcerdéiation et I'étape HIFU, les animaux sont sur le
ventre. Leurs tétes sont rasées a la creme démlgictalablement au protocole et couplées avec
attention a la membrane flexible. Du gel échograupdiest utilisé pour ce couplage. La figure 5.1
montre I'animal en position dans le lit IRM. Lessgont anesthésiés par un mélange d’air médical et
d’isoflurane (3% en volume pour l'induction puis5% ensuite, Baxter, France). Le circuit
d’anesthésie (TEM, France) est couplé & la tétéadamal par un conduit plastique dédié. Un régime
anesthésique stable s’instaure dans la cavitégemiée par I'antenne IRM. La température rectale et
la respiration sont mesurées et surveillées peridatd la durée de I'acquisition IRM. Une couvestur
électrique chauffante compatible IRM est utilis@impmaintenir la température corporelle au dessus
de 30°C. Les expérimentations animales ont été&tefies en accord avec les reglements éthiques
nationaux.

Figure 5.1: Un premier prototype de stéréotaxigadiet de positionnement du transducteur US (Algacéncu
et fabriqué. 1l donne 3 degrés de liberté (2 tatiahs et une rotation). Il permet un positionnetrefatif du
monoélément sur la téte de I'animal (B et C) avee précision millimétrique et prévient des mouvetsae la
téte dus a la respiration.
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5.2.2 Localisation du point focal et quantification de lapression
acoustique avant HIFU

Pour vérifier la position du point focal, la forde radiation est cartographiée dans 1 a 5
tranches adjacentes avec la séquence décrite agrapine 1.2.2 (figure 1.3) et utilisée au chapitre
La résolution est prise égale & 0.78mm*0.78mm*3i@ette résolution est choisie comme le meilleur
compromis permettant de conserver un RSB accepfahle pouvoir quantifier la phase avec une
erreur acceptable. Elle reste suffisamment fineg@port a la taille de la région déplacée pouitdm
I'effet de moyennage spatial des valeurs de déplants. La fréquence des gradients de codage du
mouvement est fixée a 75Hz. Deux tirs ultrasonem® synchronisés au début du second lobe de
chacun des gradients de codage de mouvement @guaree. Le TE vaut 40ms et le TR 1080ms.
Chaque acquisition est répétée avec et sans ulgasfin d’enregistrer une carte de phase de
référence. Aprés déroulement de la phase 2D, fé&&eafices entre les deux acquisitions donnent les
cartes réellement pondérées en déplacement.

En outre, le rapport cyclique global du transducteste inférieur a 5% ce qui assure un faible
échauffement du cerveau et une procédure sure.

Le logiciel de simulation ultrasonore Field Il [3em et Svendsen 1992, Jenseal. 1996] a
été utilisé pour simuler le champ de pression gépar le monoélement sphérique préfocalisé. La
figure 5.2 montre la pression normalisée dans & phédian sagittal. La taille de la tache focale
correspond parfaitement a celle mesurée en cuaéda d’'un hydrophone : Imm*1mm*8man-6dB.
Compte tenu de la géométrie du cerveau du raerée du point focal se situera entre 5 et 7mm de
profondeur sous le crane. Compte tenu de l'extensie la tache focale en profondeur et de
I'atténuation relativement faible des ultrasons sdéa cerveau a 1.5MHz, il est probable que des
réverbérations aient lieu entre les deux surfaces dn vis-a-vis. Cela créée des interférences
difficiles & prévoir et justifie le besoin d’'une suge expérimentali@ situ de la pression au foyer avant
HIFU.

1.8 1.8 2 Z position (cm)

A position (cm)

Figure 5.2: Champ de pression normalisé du trateduddIFU a 1.5MHz avec F=D=25mm, simulé par le
logiciel Field Il. La tache focale a -6dB mesureripar 1mm par 8mm.
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A partir du champ de pression simulé pour notrasmlacteur, un code dédié calcule la
réponse viscoélastique attendue du tissue lorsgstilsoumis a une émission US de 3ms. Ce code
développé par J. Bercoff dans le cadre de sa fiB&seoff et al. 2004c] est basé sur la dérivation
explicite de la fonction de Green 3D du milieuprmet d’estimer le déplacement local u(r,t) des
tissus en réponse a une force volumique de forraiosemporelle quelconque. L’amplitude de la
force de radiation f dans le cas d’'une réponseiiaést :

. e P

r= arl (5.1)

ou est la densité prise égale a 1000kg/m3, c kssdét des ultrasons 1540m/s, I'atténuation
ultrasonore des tissus prise égale a 6Np/m/MHzg@bal. 1978, Gos®t al. 1980] et P le champ de
pression simulé sous Field 1.

La pression positive maximale au foyer est caliméeuve a I'aide d’'un hydrophone (Onda
Corporation, CA, USA). La loi linéaire entre voleagppliqué et pression focale est vérifiée jusqu’a
8MPa. Le coefficient de transmission au passagecrdne est aussi mesuré sur 2 demi cranes
postérieurs prélevés sur des rats du méme ageeguede I'étude. La transmission est similaire pour
les 2 cranes et peu dépendante de la partie de aréersectée par le cébne US. Qualitativement, elle
est plus dépendante de I'angle d’incidence du éais@ la surface du crane. Le coefficient globstere
cependant stable autour d’un facteur 0.5 en anddi{0.49+0.08). Cette étape de calibration permet
de déterminer qu’'en présence du crane de rat, éffident de proportionnalité liant pression
maximale et tension appliquée est de 3.33e-2 MRa@pendant, en situations concrétesivo, cette
valeur ne peut pas étre utilisée pour estimer pééoént la pression attendue. En effet, la pregs@an
étre affectée par un nombre important de factaupévisibles comme |'évolution de I'adaptation
d’'impédance électrique ou du facteur de converéieantro-acoustique du capteur, la valeur exacte du
coefficient de transmission transcranien mesuré flaut, I'imperfection du couplage entre le
transducteur et le crane, la présence éventuelledds stationnaires dans la boite cranienne. Cela
motive un peu plus le besoin d’'une mesure quaivitat situ de I'intensité acoustique au foyer. Une
nouvelle méthode pour atteindre cette mesure datnd sera présentée et illustrée par la figuée 5.

Pour le calcul de la fonction de Green, le codésatipostule des relations de dispersion
suivant un modéle de Voigt c'est-a-dire un moduyeathique indépendant de la fréquence et un
module de perte ean. La vitesse de cisaillement est prise a 1.5 m#2 @b kPa) et la viscosité de
cisaillement) a 1 Pa.s. Ces valeurs sont en bon accord aveomeges de la littérature [Nicok al.
2005]. Elles sont a mettre en perspective avewdé=urs mesurées par élastographie IRM a 400Hz
moyennées sur tout le cerveau et sur 5 rats av&itd Hu=2.38 kPa +0.32 (écart-type)et0.71 Pa.s
+0.11 (écart-type). La figure 5.4 montre les déphaents simulés dans le plan focal le long d’'une
ligne passant par le point focal, pour différeetaps pendant et apres le tir ultrasonore.

A partir du champ de déplacement simulé u(r,t)ptease IRM est calculée en utilisant
I'équation 1.4, dans I'hypotheése d'un déplacememeénté parfaitement sur I'axe d’encodage de
mouvement.

Par rapport & I'encodage de phase, le déplacerdéat donnant le maximum d’encodage
serait en tout point un rectangle temporel ent&€t/T pendant le MSG sinusoidal. Cela correspond a
la courbe simulée sur la figure 5.4 dans le cam tBmps de montée infiniment court et d'un temps de

by

descente infini ou encore a un tissu hypothétiqgentaune vitesse de cisaillement nulle et une
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viscosité infinie. Dans un tel cas, le lien théndgentre phase IRM®,,(r) et amplitude locale du
déplacement rectangulaire A(r) peut étre dérivBédgiation 1.4 :

3
Ad,. . .(r) = —yGT.A(r)
Max .—[Y . (52)

avec G I'amplitude du gradient d’encodage sinudoida

Il est alors possible d’'introduire un facteur deskilité S quantifiant I'écart entre un cas
général de profile de déplacement temporel etdadezal décrit ci-dessus.

. - 2 .
A®(r) =5.Ad, (r) = S.— yGT.A(r)
m (5.3)

S représente la sensibilité aux mouvements et dégerprofil temporel de déplacement au
point r. Pour un déplacement donné, plus S estdgeameilleur est I'encodage de mouvement.

5.2.3.Simulations et mesures de I'élévation de températer
pendant HIFU

Pour simuler I'élévation de température induite [garfaisceau ultrasonore, un code dédié
développé par M. Pernot a été utilisé pour résolifguiation de diffusion de la chaleur dans les
tissus :

pe o= V.(KVT) + Q — w,p,c,p(T —T,) (5.4)
ou T est la température, fonction du temps et elgphicep la densité du tissu, ¢ la capacité
calorifique du tissue en J/kg/K, k sa constantedifieision de la chaleur en W/m/K, Q la chaleur
déposée par HIFWy, le flux sanguin ens p, la densité du sang, & capacité calorifique du sang et
Ty la température du sang.

Pour tester la fiabilité du code de simulation, womparaison a été faite d’'une solution
numérique avec la solution analytique connue dansag simple, celui de la diffusion dans un milieu
infini & température initiale TO & partir d'une guee maintenue a température fixe.

La solution théorique est donnée par :

T(x,t) = zDT Jer e:{p(—%} du = Tyerf (‘;F} (5.5)

ou erf désigne la fonction d’erreur de Gauss et [iffusivité thermique définie comme le
rapport de la conductivité thermique sur le prodeiia masse volumique et de la capacité thermique.
Compte tenu des valeurs de ces paraméirewo, D est pris égal & 1.28e-7 m2dans notre cas. Le
résultat sur un axe perpendiculaire a la plaquadibapreés simulation par différences finies en 8D e
comparé a cette solution sur la carte d’erreur @mctfon du temps présentée figure 5.3. La
température fixe de la plaque est de 0°C et la éeatpre initiale de 37°C. Méme apres 100 secondes,
I'erreur maximale reste inférieure a 0.5°C. Il @shc possible d’avoir confiance en le code propose.
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Figure 5.3. Erreur entre solution théorique et $muour le probléeme 1D de la diffusion thermiquend
plaque dans un milieu infini. Un axe orthogonahdlaque est étudié en fonction du temps. La plagtiplacée

a z=0mm. L'axe des couleurs est en degrés.

La procédure de quantification de la force de tamtiadécrite plus haut donne une bonne
estimation de la pression maximale au foyer. Aipdct champ de pression simulé (figure 5.2) et des
propriétés thermiques du tissu, des simulationsliii#rences finies simulent le champ de tempéeatur
3D attendu pendant la séquence HIFU. Cela permeééeminer & I'avance les parametres optimums
pour la chauffe (puissance électrique et durée) ddi maximiser le dépbt de chaleur au point focal
tout en minimisant I'échauffement du crane. A padiés résultats des simulations par différences
finies de I'’équation de diffusion thermique, la ddbermique dans la zone chauffée peut aussi étre
prédite. Elle est définie comme:

Dy = [R™ Nt (5.6)

L'intégrale portant sur toute la durée de la chauféxprimée en minutes), T étant la
température (°C) et R une constante valant 0.5lerd dépasse 43°C et 0.25 sinon. D est la durée
équivalente en minutes a une chauffe constanté@ d@ point de vue du dommage causé aux tissus
par le traitement. La littérature donne un seuild® minutes équivalentes a 43°C pour obtenir une
nécrose dans le muscle et 25 minutes équivalend@S@ pour le tissu cérébral [Sapareto et Dewey
1984, Dewey 1994, Daum et Hynynen 1998]. Notonénemii’'une condition de bord a température
constante froide permet de simuler I'effet de léspnce d’eau froide a l'interface entre le cranle et
transducteur.

Dans la littérature, les paramétres thermiquedidsss mous prennent les valeurs suivantes :
0.52 W/m/K pour la constante de diffusion, prockdalvaleur de I'eau pure (0.6) et 3700 J/kg/K pour
la capacité calorifique [Sekiret al. 1982, Chato 1985, Duck 1990]. Les valeurs de lastzortie de
diffusion dans le cerveau different beaucoup d'wswmurce a l'autre et entre les différents
compartiments (substance blanche, grise,...) vadar2.16 a 0.57 W/m/K avec une valeur moyenne
autour de 0.35 W/m/K [Johanssenal.2006]. La valeur considérée influence beaucoupdeltat des
simulations. Le terme de perfusionnp, Gp(T-Ty) a été ajouté dans I'équation 7.6 pour les
simulations des expérienciesvivo avec les parametres suivants tirés de Elwassif. [Elwassifet al.
2006]: densité du sang 1050kd/mempérature du sang 36°C, capacité calorifiquesag 3600
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J/kg/K et flux sanguin 4.18". Les valeurs des autres paramétres ne changemmapaspport aux
simulations de la réponse viscoélastique.

Cette étape de planification du traitement perraitiniser les paramétres HIFU. Elle repose
sur une estimation correcte de la pression daosrieeau et donc de la fiabilité de I'étape d'imager
de la force de radiation. Les résultats simulésorgerromparés aux températures mesurées
expérimentalement par la séquence présentée ayraing 1.2.

La séquence FLASH présentée au paragraphe 1.2t8 atiisée pour l'imagerie de la
température dans une tranche. L'angle de basculéxésa 30° le TE a 3.5ms, et le TR a 15ms.
L'imagerie d'une tranche de 64 par 64 voxels eatigsée toute les 518ms avec une résolution de
0.7mm par 0.7mm dans le plan et une épaisseur dpecade 3mm. A partir des courbes
expérimentales de température, la dose thermiqumlesiiée dans le plan d'imagerie.

5.2.4 Mesure de I'élasticité des tissus avant et aprés AU

Des acquisitions d'élastographie sont répétées taenapres HIFU afin d’étudier les
évolutions des propriétés viscoélastiques de & zmitée. L’acquisition de référence est nécessair
pour faire la distinction entre les structures neltement dures telles que les zones riches eadibr
myélinisées de la substance blanche et les zoriesnguurcit du fait de la nécrose. La séquence
décrite en 1.2.2 est utilisée avec un encodage auwement par deux groupes de trois périodes de
MSG a 400Hz. Le champ de vue est divisé en 64 $aqab 46 voxels avec une résolution isotrope de
500um dans les trois directions. Le TE vaut 26mike 8iR 468ms. Les plaques piézoélectriques en
flexion (figure 1.5) assurent I'excitation mécareqginusoidale a 400Hz.

Cependant, en raison des contraintes d'espacerdre aie I'aimant lors des expériendas
vivo, le vibreur utilisé pour I'élastographie IRM et tinsducteur HIFU ne pouvaient pas étre mis
simultanément dans la machine. Le protocole d'imiage’a pas pu étre réalisé avec un seul
positionnement des animaux. Ainsi, dans un pretei@ps, des scans anatomiques et une acquisition
MRE de référence sont enregistrés. Puis, le vibegtarne utilisé pour I'élastographie est enlevditdu
d’'imagerie. Il est remplacé par le transducteurastinore placé sur le dessus de la téte du rat. La
procédure thérapeutique est ensuite effectuéepsmencant par une visualisation du point focal
ultrasonore a des niveaux non thérapeutiques,esdiune nécrose des tissus au méme endroit. Enfin,
l'acquisition d’élastographie est répétée aveatale nouveau dans une position proche de sa@uositi
initiale.

Les animaux ont donc été repositionnés dans led’'ihagerie a chaque changement
d’équipement. Ce dernier point rend difficile leatage des cartes d’élasticité calculées avarnirésa
traitement les unes par rapport aux autres. Encphetr, cela empéche toute comparaison voxel a
voxel et tout calcul d'une carte différentielle delBangements d’élasticité au cours des HIFU.
Cependant, des acquisitions anatomiquebalite résolution sont réalisées a chaque changetaen
position. Les voxels de ces acquisitions sont garfent recalés sur les images d’élasticité. Il en
résulte la possibilité de segmenter les structaregomiques et d’étudier I'évolution de I'élastcit
d’'une méme structure avant et apres HIFU. En outre,attention particuliere a été accordée pour que
le repositionnement et le choix des tranches d’emiagsoit le plus reproductible possible d’'une
acquisition a l'autre.
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5.2.5Protocole complet d’'imagerie

Le protocole complet d'imagerie pour le contrbles déiFU transcraniens dans I'lRM haut
champ integre les 3 séquences décrites précéderdmémntacon suivante :

» Acquisitions anatomiques standardseT T, avant nécrose (durée : 30 minutes),

» Acquisition des données d’élastographie par IRMé&férence (durée : 45 minutes),

» Localisation et quantification de la force de rédia sur 1 a 5 tranches orthogonales
ou paralléles au faisceau US (durée : 10 minutes),

e Suivi de I'élévation de température dans le plaoafopendant I'émission HIFU
(durée : 3 minutes),

» Acquisition de nouvelles données d’élastographie IBM dans I'heure suivant le
traitement (durée : 45 minutes),

» Acquisitions anatomiques standardseT T, aprés nécrose (durée : 30 minutes),

Les scans font été réalisés sans agent de contraste gadsdinBsur les derniers animaux.

L'examen complet MRgFUS dure 3 heures. Ce protoaa@& conduit sur des échantillons de
muscle de dinden vitro pour préparer et tester les séquences dans désiaas faciles. Ensuite, des
expériences ont été réalisées sur rats post-mottépanés ou non, pour optimiser la détection du
faisceau acoustique en conditions réelles. Le cdelistéréotaxie a été repensé plusieurs fois awec u
complexité croissante au niveau des degrés dedile¢rdes contraintes d’espace dans I'aimant (voir
paragraphe 5.4). Ces expériences préliminaireaussi permis de vérifier qu'il y avait une chutard’
facteur 4 de la puissance acoustique au foyer &epce de I'os comme prévu par les expériences en
cuve. Finalement, le protocole a été testé suratesains puis sur des rats avec tumeurs impkntée

La durée des tirs HIFU et le nombre de sessiong wdun animal a l'autre pour tester
différentes doses thermiques et stratégies de fehabéla va d’'un tir unique de 10s a 3 sessions de
20s ou encore une de 100s. La puissance élecimguanale pour I'étape d’imagerie de la force de
radiation comme pour I'HIFU est restée limitée &40

L’épaisseur du crane du rat reste faible par rapgpdae longueur d’'onde utilisée (moins d’'un
mm) et génére donc peu d’aberration de la phasedPaéquent la forme et la position du point focal
n'est pas affectée par la présence du crane eigiud’'un transducteur US unique est justifié.

La procédure de suivi des animaux a consisté ergpatition de I'élastographie, et des

acquisitions T et T, tous les 4 a 7 jours pendant au maximum 3 semaigles I'état de santé de
I'animal.

5.3. Résultats

5.3.1.Simulations de la réponse viscoélastique des tissus

La figure 5.4 montre le profil temporel et spatlal déplacement généré par force de radiation
tel qu'il est simulé au foyer pour des tirs de 3ioss profils spatiaux a plusieurs temps montrent
gu’'une onde se propage a partir de la focale seffistldes ultrasons. Cela résulte en une dégm@ulati
de la précision de localisation pour des duréesaddage de mouvement longues. Le profil temporel
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montre qu’'un déplacement résiduel est présent &t fuxal longtemps aprés l'arrét des ultrasons.
Cela doit étre pris en compte dans I'optimisaties durées pour les MSG.
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Figure 5.4. Profils de déplacements simulés le idng axe traversant la tache focale dans le piaalf(A), a
quatre temps successifs apres le début d'un tid&/Sms : a 1ms (trait plein), & 3ms (tirets), Spwrttilliés), et
7ms (trait mixte). Les simulations considérent issu de densité égale a 1000ky/mle vitesse du son a
1540m/s, d’atténuation de 6Np/m/MHz, de vitessecidaillement de 1.5m/s et viscosité de cisaillenamt
1Pa.s. avec un pic de pression a 2.66MPa. L'éwiuemporelle du déplacement maximum au foyer feur
méme tir de 3ms est donnée sur la courbe (B).

La figure 5.5 présente les résultats de simulatipoar différentes durées de « push »
ultrasonore. Méme lorsque les pulses US durentdenge période de gradient d’encodage, le facteur
S (voir paragraphe 5.2.2) reste inférieur & sawateaximale en raison de temps de montée finisasur
courbe de déplacement. La valeur du déplacementatisé en fin de gradient d’encodage est tracée
sur le méme graphique. Ce déplacement résiduetgénérephasage imparfait des spins magnétiques
pendant le pulse RF 180° de la séquence spin datiégrade le rapport signal sur bruit et la geéalit
d’encodage. Il y a donc un effet contradictoire dies US plus longs permettant au début une
meilleure détection du déplacement jusqu’a un aptinau-dela duquel les propagations d’ondes hors
périodes d’encodage de mouvement nuisent a latguidil’acquisition. Cet optimum a été approché
expérimentalement par tatonnement successifsoscbnsidére que les deux effets sont d'importance
égale, I'optimum devrait étre atteint pour une éudé tir maximisant I'écart entre les 2 courbesade
figure 5.5. Expérimentalement cependant, 'optimsemble étre atteint pour des tirs plus courts ce
gui permet aussi de minimiser le rapport cycliglobgl d’émission ultrasonore. Une durée de 3ms est
choisie pour toutes les expériences ce qui donriaateur S de 0.55.
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Figure 5.5. Evolution de la sensibilité aux dépiaeats S (courbe bleue) et de I'amplitude normalidée

déplacement en fin de gradients de codage de mantefoourbe verte) en fonction de la durée desliis

(donnée en fraction de période de MSG). Un tir des gcorrespondant a une durée de 0.225T) semigleudtr

bon compromis expérimental, indiqué par la barreticade rouge. Les simulations ont été effectuérs e

considérant un tissu de densité égale & 100Ckglenvitesse du son & 1540m/s, d’atténuation de'réMgHz,

de vitesse de cisaillement de 1.5m/s et viscositéighillement de 1Pa.s. avec un pic de pressbh@aMPa.

A partir des déplacements simulés, le signal desgpH®M est calculé par le biais de
'équation 1.4 en prenant en compte |'effet de wwdupartiel. Ceci a été fait pour différentes vadeur
de pression maximale jusqu'a 3 MPa avec les valdomaées précédemment pour tous les paramétres
de simulation. La figure 5.6 présente le tracéadgréssion au foyer en fonction de la phase IRMiain
simulée.
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Figure 5.6. Phases IRM expérimentales (points yaresurées au point fodal vivo dans le cerveau de rat pour
différentes tensions appliquées au transductews vaieurs de pressions sont estimées a partir dalilzration
du transducteur dans une cuve d’'eau. Signal deepkasulé au point focal pour différentes pressions

acoustiques (ligne bleue pointillée). Les simulagiconsidérent un tissu de densité égale a 1006kglen
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vitesse du son a 1540m/s, d'atténuation de 6Np/nZMtt vitesse de cisaillement de 1.5m/s et viseabit
cisaillement de 1Pa.s. Les simulations sont erlan@saccord avec les données expérimentales.

Pour vérifier la concordance entre des donnéesiexpétales idéales et cette courbe simulée,
la mesure de la phase IRM a été effecinéavo dans le cerveau de rat, juste apres une calibrdtio
transducteur en milieu homogéne (cuve d’eau). Utention spéciale est prise pour assurer un bon
couplage mécanique entre le transducteur et laet§peur éviter les réverbérations. Les acquisition
sont répétées dans le plan focal pour différemtesions appliquées au transducteur. On s’assusé aus
que le point focal ne contient pas de ventricufas de pouvoir utiliser les valeurs visco-élastigue
considérées jusqu’ici. Dans des conditions augsiléd, la pression focale attendue peut étre éalcul
a partir de I'expérience de calibration dans I'eausupposant simplement un facteur 2 d’atténuation
au passage du crane. Ce facteur 2 a pour sa pasbtenu plus haut en mesurant I'atténuation d’'un
faisceau ultrasonore lors de la traversée d'unecida rat immergé en cuve d'eau. Ces pressions
attendues sont tracées sur la figure 5.6 en fancliosignal IRM mesuré expérimentalement. Le bon
accord entre les courbes expérimentales et simuk¥as & montrer d’'une part la précision des
simulations et d’autre part que le signal IRM expéntal est lié & la pression focale par la bomne |
quadratique. Dans les cas généraux ou la connaesshnla puissance électrique ne suffit pas pour
déduire la pression de facon fiable, le signal MRFA une fois reporté sur la courbe bleue simulée
permet d’estimer la pression maximale ayant puimedun tel signal IRM, en faisant I'hypothéese
(dans une premiere approximation) que la formeadadhe focale n'a pas changé par rapport au cas
idéal. La technigue MR-ARFI peut donc non seulenédrg utilisée pour vérifier la cible atteinte mais
aussi comme un outil de quantification.

Cette méthode d’estimation de la pressiorsitu pourrait avoir des applications pratiques
importantes pour détecter des effets inattendustaeate insonification a haute puissance (mauvais
couplage, réverbérations fortes, changement d’imuwpéel ou du rendement de conversion électro-
meécanique du transducteur,...). Dans de tels cadfet le signal IRM est tres différent de ce qu'il
aurait da étre.

5.3.2.Démonstration de principein vitro

Le protocole décrit plus haut a été réalisé avecesisur des échantillons de poitrine de dinde.
Quelques images clefs sont données figure 5.7 lare fpcal est déterminé en comparant la force de
radiation dans 5 tranches adjacentes orientéesveesalement au faisceau. La tranche présentant le
plus fort encodage de déplacement est supposénaotgeplan focal. Dans la mesure ou la tache
focale est longue dans la direction de propagatiofiaisceau (~8mm), I'effet de volume partiel sur
des tranches épaisses de 3mm n’est pas signifioapbur la détection du maximum de déplacement
ni pour les estimations de température. Dans laclm focale, I'élévation de température est
cartographiée 2 fois par seconde pendant 35sgElfiU a pression maximale de 3.67MPa d’'apres la
procédure de calibration. La température d’équlide la viande au centre de I'aimant est mesurée a
I'aide d’'un thermocouple et vaut 21°C. La figur@ Honne le résultat de la simulation aux différence
finies de la chauffe (capacité calorifique 370@Mk conductivité thermique 0.52 W/m/K). Elle est e
accord avec les points expérimentaux. La résolwi@é dégradée pour correspondre a la taille des
voxels de l'acquisition de thermométrie IRM. Unenggrature maximum de 56°C est atteinte et une
dose thermique de 412 minutes équivalentes a 4¥a&=ulée a partir des points expérimentaux au
foyer.
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Figure 5.7. Le protocole complet est réalisé ssrrderceaux de poitrine de dinde. Le point focatesgond au
point de déplacement maximum sur la coupe corac@miespondant au plan focal (A). La carte d'élératie

température (B) a la fin d’un tir HIFU de 35s elstirement corrélée avec la carte de force de radigf). La

courbe temporelle de la température absolue au festedonnée sur la figure C (cercles verts) asetolurbe
simulée correspondante (courbe bleue). Les carfdssticité avant (D) et aprés (E) la session Hifbntrent

une élévation de la dureté de la zone focale geslguinutes aprés HIFU. L'échelle des cartes diéiésest en
kPa. La photographie F montre une coupe longituelida la Iésion thermique apreés traitement.

Une élévation significative de I'élasticité de lane insonifiée est observée aprés HIFU.
L’élasticité moyenne augmente de 27.0+0.8kPa &+25/kKPa dans une région d'intérét de 5mm par
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5mm autour du point focal. Ces valeurs sont cossies avec les valeurs précédemment publiées [Wu
et al.2001]. La nécrose ainsi que sa forme et sa posstimim confirmées a la découpe de I'échantillon
en fin d’expérience. La figure 5.7-F est une phiiidissu thermocoagulé en fin de protocole avec un
plan de coupe parallele a I'axe du faisceau US.

5.3.3.Démonstration de principein vivo chez le rat sain

Cing rats Fisher type sauvage sont soumis ave@sumc méme protocole MRgFUS,vivo.
Des images clefs sont données sur la figure 5.8cdrmaposante longitudinale du déplacement est
enregistrée dans 5 tranches coronales adjacergesuae sensibilité de I'ordre du micron. La méme
composante de déplacement est plus dure & imagallepement au faisceau US c'est-a-dire en
orientation axiale ou sagittale. Cela est du ddtafle volume partiel qui est bien plus critiquestpue
la direction de sélection de tranche coincide awvexdirection ou la tache focale est fine. Cegcidatit
peut tout de méme réussir a imager le push dudaistongitudinalement (figure 5.8, image F) avec
une puissance acoustique suffisante.

Chez tous les rats, une élévation de températgmfisative donne lieu a une réponse
inflammatoire du cortex parfois importante (figl®). Elle est visible comme un hypersignaldl
cortex en contact avec le crane dans le cone addtrs. Trois rats présentent aussi des brulurés de
peau sur le passage des US (figure 5.10). En dfidgit de la longueur importante de la tachelfmca
I'os est insonifié avec une puissance relativenmapbrtante et du fait de son absorption il chauffe.
Une méthode efficace pour lutter contre la surdieadfl scalp a été de refroidir I'eau circulante du
transducteur a 10° (minimum possible compte tenladengueur de tuyaux). En outre, I'adoption
d’'une stratégie de chauffe lente (puissance modegddant 103s) permet de laisser du temps a I'eau
d’évacuer la chaleur du crane. Cette mesure a&stiéet sur un rat. Il ne présentait plus de briarka
peau, une inflammation du cortex limitée au con@etl'os et tout de méme une élévation de
température au foyer théoriquement suffisante paluire une nécrose (figure 5.8). Pour cet animal,
la pression maximale est estimée a 1.69MPa a piartirmagerie de la force de radiation. L’élévatio
de température attendue est simulée avec et sgosipe dans I'’hypothese de cette pression au foyer
Les résultats sont dégradés spatialement pourspamere a la géométrie des voxels de I'acquisition
IRM. Il convient ici de noter qu’une conductivitéermique de 0.31W/m/K donne des résultats plus en
accord avec I'expérience que la valeur de 0.52éu&mment employée pour le musitievitro. De
maniere rassurante, cette valeur de conductivitéasordante avec la valeur moyenne publiée dans
le cerveau et égale a 0.35 W/m/K [Johansstaad. 2006].

Enfin, les températures expérimentales mesuréedRphdonnent une dose thermique de 560
minutes équivalente 43°C au point de chauffe maximu
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Figure 5.8. Validation du protocole proposé danedereau de rah vivo. Image de magnitude de la séquence
MR-ARFI dans une coupe coronale correspondant an facal du transducteur HIFU (A). L'image de phase
correspondante pondérée en déplacement permetalesés précisément le point focal US et de quientia
pression avec une énergie émise limitée (B). Lhedocale peut aussi étre imagée le long du faisceanme
démontré sur des coupes axiales (magnitude E, phasgarte de I'élévation de température (C) dansiéme
tranche que (B) pendant un tir HIFU aprés 100svdaligtion temporelle de la température en °C au f@ast
tracée (cercles verts) avec les résultats de siibntaaux différences finies de la méme expérienae (tirets
rouges) et sans (trait bleu) prise en compte deetéusion. Images sTaxiales immédiatement aprés la session

HIFU (G). La fleche rouge indique une réponse mfiaatoire précoce sur le cortex et la peau au coatsc
I'os du crane chauffé.
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Figure 5.9. Evolution de I'hyper-signap €t de I'élasticité dans les zones chauffées. Gmate gauche : images
axiales T a quatre temps : avant HIFU, aprés 3, 14 et 2fkjdues fleches rouges indiquent des hyposignaux T
situées au point focal. Colonnes du milieu et daitelr images de magnitude de la séquence MRE &tscar
d’élasticité reconstruites en kPa. Les fleches esugdiquent la région anormalement molle.

Chez deux rats, la dose thermique mesurée essanti pour atteindre la nécrose. Dans les
deux cas, un échauffement excessif du crane résufteéaction inflammatoire forte diffusant a parti
de l'os pour finalement donner une structure daenfdrme en cbne épouse presque le trajet des
ultrasons. Elle est clairement visible comme unemngignal §. Pour ces animaux, les cartes
d’élasticité apparaissent significativement pludlesodans la zone traitée qu'avant HIFU, jusqu’a 3
semaines apreés traitement. La figure 5.9 compareddes d’élasticité correspondantes en oriemtatio
axiale a 4 temps : avant HIFU, 3, 14 et 21 jouts pard pour le méme animal que celui de la figure
5.8. Les imageslcorrespondantes (exactement recalées sur les éato) sont dans la colonne de
gauche de la figure 5.9.

Bien que I'élévation de température mesurée aurfeifaé sous les ventricules c'est-a-dire
sous la région hypersignaj $oit suffisante pour espérer une nécrose thermigaeartes d’élasticité
n'en montrent aucun signe. Un hyposignal st toutefois observé a l'extrémité de la zone
inflammatoire (voir les fléches sur la figure 5@anne de gauche). L'’hypothése la plus probable a ¢
stade, qui sera confirmée par I'histologie estrispnce d’'une nécrose que I'on ne peut pas bien voi
puisque l'cedéme perturbe completement les cartesoéfiastiques. Nous n'avons pas mesuré
I'élévation de température dans les régions prasemine réaction inflammatoire forte mais il est fo
probable gqu’elle ait été encore plus importanteaqupoint focal, ce qui expliqgue l'absence
d’hypersignal F au niveau du point focal.

La réponse inflammatoire en surface du cerveau lgeddrroitre avec le temps et devient
localisée dans le cortex aprés 3 semaines. L'éi@stieste significativement plus basse gu’avant
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HIFU a 3 semaines et cela pourrait s’expliquer ueigent par la forte présence d’'cedeme. Une
discussion sur ce point est apportée a la fin dehapitre.

Figure 5.10. Brulure de la peau due a I'échaufferdercrane pendant le tir HIFU (a gauche, flecha)mesure
de thermométrie par IRM dans une tranche horizential 3mm d’épaisseur contenant le crane confirnge un
forte élévation de température pendant la chaaffirgite).

En fin de protocole d’'imagerie, les rats sont $@iet leurs cerveaux fixés pour investigation
histologique. La figure 5.11 présente une couptloigique du rat pris en exemple pour les figures
5.8 et 5.9. La position de la tranche horizontaleespond approximativement & la profondeur dans le
cerveau a laquelle les lésions hyposignalsdnt observées sur la figure 5.9 (colonne de gauch
fleches rouges). Une nécrose macrophagique esirroéef dans la zone de focalisation du faisceau
ultrasonore avec des signes de gliose astrocytaire.

Necrosis

Figure 5.11. A Gauche: Coupe histologique macrdaseepincluant la zone hyposigna} Visible sur la figure
5.9, orientation horizontale. A Droite : vue miatopique (x100) de la nécrose thermo-induite.

Un rat est mort durant I'imagerie juste aprés HIpdgbablement en raison d’'un mauvais
positionnement de la téte et d’'une obstructioniglletde ses voies respiratoires. Un autre animal,
sacrifié aprés 72h, présente une hémorragie aveauwgmentation globale de I'élasticité du cerveau.
Cela peut s’expliquer par une augmentation dedagion de liquide dans la boite cranienne donnant
une compression du cerveau. La lésion hémorragsyuele dessus du cervelet est confirmée a
'examen anatomopathologique (figure 5.12). La zcib&e était sous une zone tres vascularisée.
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force de radiation (B, déplacement max de 6um enyipuis I'imagerie de température (C, élévatiorx rda
15° environ) indiquent que le point focal est démservelet. Le faisceau traverse alors une zonerfeent
vascularisée. L'examen visuel du cerveau prélevé ifidigue une hémorragie, confirmée a I'examen
histologique (E, F).

5.4. Données expérimentales chez le rat avec tumeurs
implantées

Les travaux décrits ci-aprés ont été réalisés baigle d’Elvis Dervishi, neurochirurgien, dans
le cadre de son projet de master 2 recherche, Habamtion avec le Dr Anne Laure Boch du
département de neurochirurgie de la Pitié-Salpétéé de Yannick Marie du laboratoire de Neuro-
oncologie expérimentale (INSERM UMRS 975, Pr DefgttL'histologie a été faite par le Dr Danielle
Seilhean et ses collaborateurs du départementutepathologie de la Pitié-Salpétriere.

Les travaux décrits dans ce paragraphe consistena eecherche d’'un modele fiable et
reproductible de tumeur cérébrale greffée chez de pouvant servir pour des tests d’HIFU
transcranien. L'objectif final est d’étudier leded$ biologiques des ultrasons focalisés sur leetus
et les tissus sains avoisinants et de testerdaffié thérapeutique de I'hyperthermie ultrasorsane
des modéles de gliomes du rat.

5.4.1 Méthodes de Greffe et types cellulaires

Parmi les nombreux modéles de tumeurs cérébralesamts chez le rat, I'équipe du
laboratoire de Neuro-oncologie expérimentale cdriian les cellules de gliomes de rat 9L, RG2 et
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C6. La technique de greffe orthotopique de celltlesorales en culture est elle aussi bien maitrisée
chez le rat. Cependant, les contraintes spécifiqad'®xpérience HIFU ont nécessité :

De trouver une nouvelle technique de greffe peamettie placer les cellules suffisamment
profond dans le cerveau, dans une région accessilél|IFU en utilisant notre dispositif, et surtout
n’induisant pas de cicatrice sur le trajet desastins.

De tester les différents types tumoraux a dispmsitiour déterminer, par I'imagerie IRM, le
nombre de cellules injectées et le temps de cmégsaptimum entre greffe et traitement HIFU.

5.4.1.1. Optimisation de la technique de greffe

Les greffes sont réalisées a I'aide d'un cadreéetaxique dédié (voir figure 5.13). Les rats
sont anesthésiés avec un mélange Kétamine 4misigl@2ml et 0.9% NaCl 9ml, avec une dose de
600pu1/140g en intra péritonéal. Une petite incigidenviron 5mm est réalisée sur le scalp a draite,
5mm de la ligne médiane.

_ a) _
Figure 5.i§ A gauéhe, systeme de stéréotaxie appfopie pour I'injection des greffes dans le cervdauat. A

droite, trois voies d'injection ont été testées méuter de passer par le dessus du crane toutte&grant une
profondeur de 7mm sous la surface du crane.

Pour optimiser I'implantation de la tumeur, troisea d’'abord de l'aiguille ont été testés,
comme illustré sur la figure 5.13. Les difficultd8njection inhérentes au protocole HIFU sont les
suivantes :

Nécessité de choisir un angle d’injection permettiencréer une cicatrice hors de la surface de
crane traversée par les ultrasons. En effet, uretricie épaisse pourrait augmenter I'atténuation et
pourrait piéger de I'air. Cela résulterait en umaidution de la pression au foyer et peut étre iaerss
une déformation de la tache focale.

Nécessité d'injecter les cellules trés profondéndants le cerveau en raison de la distance
focale du transducteur relativement grande (25ndd@alement, il faut faire croitre la tumeur 7mm
sous la surface du crane c'est-a-dire presqu’alidarcerveau.

La voie d'abord finalement retenue est la solut®brsur la figure 5.13. Pour ce mode
d’injection optimal, les coordonnées du cadre éeésttaxie sont les suivantes : 2-4mm en arriere du
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Bregma, 5mm a droite de la ligne médiane, 6-7mnprefondeur avec un angle de 60° environ par
rapport a la ligne médiane.

5.4.1.2. Choix de la souche tumorale en fonction de sa ciiggte de
croissance

Trois lignées différentes de gliomes de rat ont&tées :

9L, lignée créant des tumeurs bien circonscriteis m#ec une croissance trés lente.

» C6, lignée présentant l'inconvénient d'étre tresmiimogéne (induit une réaction
inflammatoire) et d’avoir aussi une croissancedent

*+ RG2, lignée maligne ayant l'avantage d’évoluer dapient. Bien maitrisé par les

biologistes, il est apparu comme le plus intéressare plus pratique en vue de

réaliser une nécrose thermique dans la tumeur.edlsemble beaucoup aux
glioblastomes humains (tumeurs malignes de hadegra

Les cellules de gliome sont cultivées en milieucjgtie DMEM + 10% sérum. La quantité
de cellules greffées est établie a 1.5*aprés différents tests. Les cellules sont injectéec 5u de
PBS dans le parenchyme cérébral a I'aide d’unages Hamilton.

La vérification de la localisation des greffeseeslivi de leurs croissances a été effectuée par
IRM tous les 3 jours. Le volume tumoral nécessairgr pouvoir cibler facilement la tumeur est établi
a 50£5mma3. |l est calculé a partir des images anigioes selon la formule approximative suivante
V=(Dxd?)/2, ou D est le plus grand diametre mesetré@ le plus petit diametre. Dans le cas des
tumeurs RG2, il est atteint 14 jours environ apaggeffe (voir figure 5.15).

Figure 5.14 Vue trois axes du gliome RG2 en imagdk (en présence de Gadolinium). On observe un
hypersignal plus important sur le pourtour de tagur. Photographie aprés prélévement, fixatioréeodpe.
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Figure 5.15 Cinétique de croissance du modeéle tamBG2. Images i aprés injection de Gadolinium
(TE=/TR=) sauf en bas au milieu ou il s’agit d’'umeage T. Une taille optimale pour traitement HIFU est
trouvée aux alentours de 13-14 jours apres lagyreff

5.4.2 Premiers résultats

Sur les rats tumeurs, des images dvec injection de produit de contraste gadoliné
(DOTAREM 0.5mmol/mL) ont parfois été réalisées (viogure 5.15). L'injection est effectuée aprées
anesthésie, par un cathéter 27G (0,40x13) insémé dae veine de la queue du rat, ou en intra
péritonéal. La quantité injectée est 0,3 ml/14€gbolus. L'acquisition des images est réaliséerb m
apres l'injection. La prise de contraste de la tunrest visible pendant plus d’'une heure. Si besoin,
I'injection peut étre répétée depuis I'extérieud’danant pendant 'examen IRM.

Les images de la figure 5.16 présentent les résutia protocole sur un rat greffé avec une
tumeur L9. La tumeur est clairement visible a Fkblisgie. Elle est de petite taille donc difficile a
cibler. Le point de chauffe maximum obtenu est iéggent décalé par rapport a la tumeur. En outre,
pour éviter de créer des brulures de la peau ebdax au contact du crane, la puissance acoustique
été limitée pour ce cas. La température au poicdlfoeste insuffisante pour créer une nécrose mais
une réaction inflammatoire due a I'hyperthermievesible a I'examen histologique.
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Figure 5.16 Exemple de données obtenues sur umimragur 9L (voir fleche rouge). L’hyperthermie duexa
ultrasons focalisés génere de I'cedéme dans lafeoate visible & I'histologie.

Un autre exemple, figure 5.17, montre le cas dieméative de traitement d’'une tumeur RG2.
Le couplage du transducteur sur le crane de 'dnimédait pas optimal comme en témoigne la force
de radiation relativement faible mesurée dans teeesl. La chauffe ne permet pas d’atteindre une
température de nécrose et la position du foyetregten avant de la tumeur. La carte de température
suggeére un étalement spatial de la chauffe enrraism Iéger mouvement relatif de la téte par rappo
au transducteur. A I'examen histologique, une glida corps calleux est tout de méme relevée, signe
d'une réaction inflammatoire sans doute attribuabléhyperthermie induite par les ultrasons dans
cette zone. Ce cas illustre les difficultés expéntales restantes pour la réalisation de traitesnent
reproductibles. La technique de greffe tumoraldeethoix du gliome permettent maintenant une
bonne maitrise de la position et de la taille deulmeur. En revanche, le positionnement relatif du
transducteur par rapport a la tumeur et le mainggEméotaxique de la téte de I'animal pendant
'examen IRM peuvent encore étre améliorés. Dansordexte plusieurs modifications du matériel
sont proposées dans le paragraphe 5.4. Elles davg@@rmettre de résoudre une grande partie de nos
probléemes dans un futur proche.
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Gliosisin & &
the corpus callosum b= i

Figure 5.17 Exemple de protocole réalisé sur umgneffé d’'une tumeur RG2. L'échauffement du auxasions
focalisés induit une gliose du corps calleux. Laifian du point focal (cercle rouge) est |égérendstalée par
rapport a la tumeur.

5.5. Améliorations technologiques envisagées

5.5.1.Conception d’'un nouveau cadre de stéréotaxie a 3 puas

Avec l'aide d’abdel Souilah, technicien mécaniqeel’thstitut Langevin, un nouveau cadre
de stéréotaxie a été concu et fabriqué (voir figuid). Par rapport au précédent, il dispose daintp
fixe additionnel au niveau de la bouche (mors)nécanisme de translation dans la direction droite-
gauche a aussi été amélioré. Ce systéme devraieges de limiter encore les mouvements de la téte
liés a la respiration. En effet, en présence dareb d'oreille sans troisieme point de fixatiorndee a
tendance a tourner autour de I'axe des tempedi(notavant-arriere). Cela ne se produira plus dec
mors.
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Figure 5.18 Vue 3D isométrique (a gauche) et vudedsus (a droite) du nouveau systeme de stéréataxiat
comportant 3 points fixes (2 barres d'oreille et mmors). Ce systeme est plus efficace pour limits |
mouvements de la téte dus a la respiration. Erepilpermet une translation droite-gauche pluslargpe son
prédécesseur. Les fleches bleues indiquent lem2lations et la rotation possibles pour le pasiteonent relatif
de la téte par rapport au transducteur. Les bdrfogsilles peuvent étre écartées ou rapprochées lde I'autre
(fleche rouge).

5.5.2 Limitation de I'échauffement du crane et optimisaton du
design du transducteur

Comme en témoignent les brulures et inflammatioeslad peau et du cortex rapportées
précédemment, il est difficile de trouver un scénde chauffe permettant de chauffer plus au point
focal gu'au niveau du crane avec le transducteilis@ifusque la. La tache focale est longue ce qui
entraine un échauffement significatif du crane. rPatrifier cela et rechercher les modifications a
apporter au transducteur, des simulations ontrédtéprises. Cette étude d’optimisation chercheiauss
a rapprocher le point focal de la surface du cnamer éviter de tirer trop profondément dans le
cerveau comme c’est le cas actuellement.

5.5.2.1. Optimisation des parameétres géométriques et derégtience du
transducteur

Quatre transducteurs sphériques préfocalisés eliffeiont été considérés en simulations:

* Un transducteur identigue a celui utilisé jusqu'cest-a-dire un monoélement
1.5MHz avec une distance focale de 25mm et un nembuverture égala 1 ;

* Un monoélément 1.5MHz avec une focale réduite an2@nun nombre d’ouverture
toujours unitaire ;

* Un monoélément 1.5MHz avec une focale réduite an2@tun F/D égal 2 0.8 ;

* Un monoélément 2.5MHz avec une focale réduite an2@tun F/D égal a 0.8.

Pour chacun de ces transducteurs, le champ deqred3 a été simulé avec une résolution
isotrope de 0.25mm a I'aide de Field Il. A par@scchamps de pression, le code aux différencessfini
introduit plus haut a été utilisé pour suivre I'itmn de la température de I'os et du point fomal
cours de deux scenarii de chauffe différents :
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Un scénario plutét défavorable a savoir une chaaNfec une pression acoustique focale de
2.66MPa pendant 30 secondes avec une tempéraitiakeidu cerveau de 32°C et un refroidissement
par circulation d’eau a 15°C au contact de la t&s.résultats sont présentés sur la figure 5.19.

Un scénario plus facile avec une pression acouestiqupoint focal de 1.73MPa pendant 50 s
avec un refroidissement actif a 5°C et une tempgzanitiale de 35°C. Les résultats sont présesués
la figure 5.20.

Les autres parameétres utilisés dans les simulasiomisidentiques pour toutes les simulations :

La téte est modélisée relativement grossiérementupavolume infini séparé de I'eau de
refroidissement par un plan d'os de 0.5mm d’épaisstun plan de peau d’'un millimétre d’épaisseur.
Les conditions initiales imposent un gradient d8/&tm entre 'eau et le cortex.

La dose thermique équivalente a 43°C est calculgetaite la durée de chauffe et de
relaxation dans un plan de symétrie des mono-€ltsnen

go°c
| ,/’{f
32°Cy/
ol Mono-élément 1.5MHz
%gog_l ~_ (transducteur
- 4140
- 1120
- 4100
- 180

18°C. Mono-élément 2.5MHz F

Figure 5.19. Simulations thermiques dans un scérkzrichauffe plutdt défavorable : Les courbes dgézature
de l'os (bleu) et du point focal (vert) sont donsém fonction du temps dans la colonne de gaudbe 8
chauffe avant relaxation). La colonne de droitespnée la dose thermique saturée a 200 minutes aequoies
43°C dans un plan de symétrie du transducteur.
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50°C-

35°CH /r—\ ‘

1/ Mono-élément 1.5M

8°C

50°C] (transducte
. . - 1140
35°C- ———y,
| ﬁ - 1120
i 1/ Mono-élément 1.5
35°CY ) - 180
/’ﬁ \

Mono-élément 1.5MH

8°C
a5°c]
35°C

== \

8°C.- Mono-élément 2.5MH

Figure 5.20. Simulations thermiques dans un sceémiichauffe plutot favorable : Les courbes de toatpre
de l'os (bleu) et du point focal (vert) sont donsé@m fonction du temps dans la colonne de gaudbe ¢B
chauffe avant relaxation). La colonne de droitespnée la dose thermique saturée a 200 minutes aeqoies
43°C dans un plan de symétrie du transducteur.

La diminution du nombre d’ouverture permet au fascd’intersecter une plus grande surface
d'os. La densité surfaciqgue d’énergie acoustiqueodi®e est donc réduite. Une diminution plus
importante du nombre d’ouverture n'est pas possiblisque la focale idéale est de 20mm et une
augmentation plus importante du diamétre du tractedu est rendue impossible par I'anatomie du rat.

Cette étude a permis de confirmer que l'os, par éohauffement, semblait bien étre
responsable de l'inflammation en entonnoir obsee@dRM dans le cerveau. Elle démontre aussi
gu’'une diminution du nombre douverture et une aegtation de la fréquence réduit
considérablement I'échauffement sur I'os. Deux m@wx transducteurs compatibles IRM ont donc
été commandés auprés d’'Imasonic avec les spéidfisades transducteurs 3 et 4 ci-dessus.

5.5.2.2. Compatibilité électromagnétique des matériaux

Le transducteur utilisé jusqu’ici n'est pas padaient compatible IRM comme en témoignent
les artefacts de susceptibilité trés importantsiesiimages de la figure 5.21. Une optimisatioriade
correction du champ (« shimming ») et de la ségudnelle-méme a permis de restreindre la zone
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affectée au seul compartiment d'eau. En outre, mneau porte-membrane en aluminium était

initialement vissé en face avant du transducteur fermer hermétiquement ce compartiment d’eau.

Il a été remplacé par un anneau identique en péessigonfectionné au laboratoire. Ces mesures ont
permis de réaliser les expériences présentées demdodéent dans des conditions satisfaisantes.
D’autres matériaux utilisés par le fabricant ot iélentifiécs comme générant des pertes de signal su
les images (figure 5.22). Par conséquent, les neatifns suivantes ont été décidées pour la
fabrication des nouveaux éléments :

* Remplacement de I'anneau porte membrane en alumipar un anneau compatible
IRM (plexiglas) avec le méme systéme de vissaga@navant ;

» Changement de matériau pour les arrivées d’eastigple) ;

» Soudures compatibles IRM (voir figure 5.22).

Séquence T2 initiale Séquence T2 optimisée

Figure 5.21 Un travail sur les séquences a permisrdliuire l'influence des artefacts de susceptibili
magnétiques générés par la surface active du wetesd et ses soudures, I'anneau porte membranes et
arrivées d'eau.

Figure 5.22 En collaboration avec le fabricant lomas, différents matériaux pour les soudures sestes dans
un réservoir d’'eau avec une séquengelirboRARE. La meilleure solution génére trés pautefacts et est
adoptée pour la fabrication de nouveaux transdusidiéche rouge).
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5.5.2.3. Autres améliorations pour la seconde génération lansducteur
HIFU

Pour cette commande, plusieurs autres amélioratonsété apportées lors du design des
nouveaux éléments. Elles concernent notammentdiactén de la taille du corps en plastique afin
d’augmenter les degrés de liberté pour le posigamnt du transducteur dans I'aimant (axes droite-
gauche et haut-bas).

* Réduction de la hauteur totale H (voir le dessigaéche sur la figure 5.23) : 24.8mm
deviennent 18mm maximum ;

* Réduction au maximum du diametre extérieur L (pgessi@ 45mm a 40mm) ;

e Suppression du thermocouple qui ne nous sert paraplique l'installation du
systéme ;

Ht eau: 10

i

/

/
H=24.8

18

I

Ht eau:10

A

&

=
Ast

Figure 5.23 En haut a gauche : ancien transdueteurvue de profil. Le thermocouple est en vert. \Waw

transducteur en vue de profil (en haut a droit@netue de dessous (en bas).

5.6. Discussion et perspectives

Dans ce travail, trois séquences IRM complémergaiant utilisées les unes apres les autres
sur les mémes animaux. Elles répondent & troisieede guidage de I'HIFU du cerveau a trois étapes
du traitement. Avant le tir HIFU, la capacité adbser la tache focale ultrasonore et vérifier@anke
a été démontréex vivoetin vivo dans le cerveau du rat avec crane intact. Unealleuméthode de
quantification de la pression acoustique dans eeegl est introduite, réalisée dans la positioalén
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pour le traitement, avec le méme émetteur ultrasor@ela permet de vérifier et si besoin de corrige
le ciblage de la thérapie. Pendant le traitemeRitle suivi du dépdt de chaleur est aussi réalisé
quasi temps réel (2 images par secondes), avebaute résolution spatiale. Enfin, des changements
d’élasticité induit par les HIFU sont obsengsvivoetin vivo. Les trois techniques utilisées encodent
'information dans la phase du signal IRM. Au dela cas particulier du guidage de I'HIFU du
cerveau, ce travail démontre, s'il en était beslkeis,multiples potentialités de I'imagerie de phase
IRM.

5.6.1.Imagerie de la force de radiation

La séquence développée pour la localisation derlzefde radiation acoustique a permis la
détection de déplacements faibles (<l1um) avec urergie déposée trés faible. Pour vérifier
l'innocuité des tirs ultrasonores pendant cetteig@ge IRM, un échantillon de poitrine de dindeéa ét
soumis a une insonification ultrasonore identiogr termes de rapport cyclique, de puissance et de
durée totale). Pendant ce temps, la séquence dedimétrie a été utilisée pour suivre I'élévation de
température au foyer. Dans le scenario le plusvdédble, c’est a dire lorsque le rapport cyclique
(« duty cycle ») ultrasonore était de 5% et la gamge acoustiqgue supérieure a toutes les valeurs
utilisées pour nos tirs HIFU, I'élévation de tengiére est restée inférieure a 1.5°C aprés 2 mimiges
trains d’ondes répétés. L'incertitude sur cetteenalest grande compte tenu de la relativementefaibl
précision de la séquence de température (~1°Cje @edme vérification a été effectuievivo et
'élévation de température maximale est restéeicddfment mesurable (niveau de bruit de 1°C
environ). Finalement, le rat ayant servi pour cst t& été sacrifi€¢ sans subir de tir HIFU. Ni
I'observation macroscopique de son cerveau apsvyament et découpe, ni I'examen histologique
n’'ont trouvé de dommages du tissu cérébral, au fodal et autour.

« Les séquences sensibles aux déplacements smplels pertinentes que les séquences sensible a la
température pour la vérification de la bonne fosation ? »

En ce qui concerne la localisation du foyer et largification de la pression, aucune
comparaison quantitative et systématique n'a étéctefee avec la technique thermique dite de
« siting shot » [terHaar et Coussios, 2007]. Cettestion intéressante n’est donc pas tranchéke par
présent travail. Cependant, quelques éléments pe@e avancés. Le systeme IRM haut champ
utilisé dans I'étude est tres sensible aux déplaoésrgrace aux tres forts gradients disponibles mai
'acquisition de MR-ARFI est lente. Au contrair@, $équence FLASH utilisée en thermométrie est
rapide avec un rapport signal sur bruit dégradguidimite sa sensibilité en température. Le temps
d’écho est un parametre clef de cette séquencepiiifpue un réle ambigu : si on 'augmente,
'encodage de la température dans la phase augrifvante&quation 1.6) mais le RSB diminue donc la
phase est bruitée et I'estimation de la températexéent imprécise ; et vice versa. Il faut trouuer
compromis expérimental propre au matériau quedlorche a imager.

En tout cas, il est difficile de comparer les cagacdes séquences ARFI et FLASH pour la
quantification de la pression acoustique puisque sEEjuences ont été congues pour remplir deux
objectifs différents. Du fait de sa grande senigihila séquence MR-ARFI devrait tout de méme étre
plus adaptée pour la quantification d’émissionsiatiques a basse énergie.

En ce qui concerne les performances des deux s&epiguour la localisation de la tache
focale, il faut noter que la résolution de la ségeede thermométrie est limitée par la diffusion
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thermique et est donc fixée par la cadence d'imegelr la vitesse de chauffe. Pour des tirs US
relativement longs (3ms), la séquence MR-ARFI esinga elle limitée par le volume de tissu déplacé
par la force de radiation, lorsque le régime peenaest établi. Pour comparer les performances des
deux séquences dans des conditions réalisteseaggptiénomenes ont été simulés dans le plan focal
du transducteur (épaisseur 3mm) avec les outilengoes 3D utilisés précédemment:

L'élévation de température normalisée a été cadcptiur un tir de 5s a 1.69MPa donnant une
chauffe détectable avec notre RSB (6°C) dans urénmmat ayant une conductivité thermique de
0.31W/m/K.

La phase IRM normalisée a été calculée pour unéreqre d’ARFI dans un matériau a
p=1.5m/s ey=1Pa.s.

La figure 5.24 compare les profils spatiaux desxdggnaux. On observe que la distribution
spatiale des changements de température doit go@onent fournir un outil de positionnement de la
tache focale plus précis (cf figure 5.7). Cette ahagsion ne prend pas en compte le fait que les
mouvements respiratoires n'impactent pas de la mémaiere sur les deux séquences et que
I'expérience montre que la séquence ARFI y est smsansible. De ce fait, les cartes de déplacements
induits par la force de radiation montrent doncveo des taches de tailles comparables a celles
données par la thermomeétrie.

Finalement, il faut considérer que le fait de dewbiauffer de plusieurs degrés pour localiser
la tache focale n’est pas sans danger en vue dppkcation clinique. L'approche par thermométrie
impose de tirer en continu avec des risques actsirchauffe imprévue au foyer ou ailleurs, ou de
cavitation. A contrario, la séquence MR-ARFI rep@se un usage trés sage et slr des ultrasons
puisque la détection, la localisation et la quar@tfon sont obtenues avec des puissances acaestiqu
et des rapports cycliques faibles. De ce pointuls Vapproche par détection de mouvement est plus
sereine.

xl

Figure 5.24 Comparaison des performances de latialisspatiale des approches thermiques (« siting>g et
en déplacement (ARFI) dans nos conditions expétahesin vivo. Les largeurs a mi-hauteur des pics sont
respectivement de 1.5mm et de 3mm environ.
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5.6.2.Imagerie de la température

En ce qui concerne les mesures de températurgivo, plusieurs explications peuvent
expliquer les |égers écarts entre courbes expétatesnet simulations (figure 5.8). Comme mentionné
plus haut, les mouvements respiratoires résiduglent des artefacts sur les images de phase et
obligent a filtrer passe bas les courbes de terhpérala respiration a deux autres effets sur
l'estimation de température. Premiérement, le péoaal bouge légerement dans le plan et en
profondeur pendant la chauffe. Cela élargit la zohauffé, diminue la température maximale et
ralentie la chute de température aprés HIFU eromade gradients thermiques plus faible. Cela
explique pourquoi I'élévation de température auudétbes HIFU et sa décroissance a la fin du
traitement sont plus lentes gu’en simulation. Qedat aussi expliquer le plateau horizontal que I'on
semble atteindre en fin de chauffe. Deuxiememestmouvements parasites génerent des réflexions
du faisceau ultrasonore entre le crane et le naatgriézoélectrique qui varient dans le temps. Cela
change légerement I'impédance électrique du trattedu et fait varier la puissance acoustique en
cours de chauffe.

Le modéle de simulation thermique utilisé dans mevail est imparfait. Une limitation
importante vient du fait que le thermostat du cadpsrat n'est pas imposé comme condition aux
limites. Notre modéle considere que la diffusionaehaleur déposée par les HIFU se fait en milieu
ouvert, infini, au lieu de considérer le cerveamom isolé thermiquement dans la boite cranienne.
Une autre source d’erreur vient du manque de dendéeperfusion fiables dans la littérature. La
valeur de ces parametres influe sur les simulatanxstemps longs, en particulier lors de scenarii d
chauffe lente.

5.6.3Imagerie d’élasticité

En ce qui concerne les mesures d’élasticité, fétaaphie par IRM du cerveau entier a été
réalisédn vivo, en 3D.

Comme nous l'avons déja mentionné, les images preost traitement ne peuvent étre
parfaitement recalées I'une sur l'autre puisqu'epasitionnement de I'animal a du étre effectuéeentr
les deux acquisitions. Les voxels ne se correspundienc pas exactement et ne peuvent pas étre
strictement comparés, ce qui représente un desvaagents de la technique en I'état actuel.

Cela dit, le cerveau présente des modificationsifgigtives de module de cisaillement
complexe aprés la session HIFU. Les premiéres wadisens semblent différentes des coagulations
thermiques dures vues dans le musgtleitro. Pour comprendre ces données, peu d’informations s
disponibles dans la littérature au sujet de I'é#ét des nécroses thermiques du cerveau. La zone
traitée présente un cedéme important, visible eersignal T méme apres 3 semaines. Cette réponse
inflammatoire augmente fortement la quantité deitlq dans la zone chauffée et pourrait entrer en
compétition avec la nécrose elle-méme dans legiptép mécaniques effectives de la zone. En effet,
comme nous l'avons vu au chapitre 2, I'élastograst trés sensible a la présence d’eau liquide qui
ne peut pas étre cisaillée. Il est donc possibke lguforte présence d’'cedéeme suffise a expliquer les
faibles élasticités observées. Cette présence giédd pourrait malheureusement masquer les
changements d’élasticité plus localisés dus adeosé elle-méme.

Néanmoins, d’autres éléments biologiques pourraiexpliquer nos observations plus
directement. Le contenu en graisses du cerveae gatre 40 et 80% selon les structures considérées,
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avec une concentration accrue dans la substanoehkelaiche en myéline [O’Brien et Sampson 1965].
Une stratégie de chauffe lente et atteignant depdeatures modérées (55°C) pourrait simplement
faire fondre les lipides sans diminuer de facomificative la quantité d’eau. Cela résulterait exs d
Iésions presque liquides. De fagon intéressante adécles rapportent des observations de nécroses
liquides induites par les ultrasons focalisés [Lekal. 2008, Paulyet al.2006]. Il est méme connu des
médecins que les nécroses des tissus cérébrawerpedire de deux typesen fonction des
phénoménes physiques ou biologiques a l'origineladedégénération tissulaire : les nécroses
coagulatives et les nécroses liquéfactives. Cesiiates proviennent d'une dégradation de
I'architecture des tissus créant des zones liquategenant des débris nécrotiques. Dans le méme
ordre d’idées, des travaux récents a I'Institutdeann par Emilie Sapin et Bastien Arnal montreng qu
dans plusieurs tissusx vivg I'hyperthermie dégrade les structures cellulapesgressivement, les
unes apres les autres, a mesure que la tempéeatgmente. Il en résulte des courbes Elasticité-
Température présentant souvent des chutes de dutséses températures suivies d’augmentations
d’élasticité au-dela de certaines températuredssduhypothese d’'un tel mécanisme dans notre cas
reste a étudier dans le futur.

L'imagerie de température est d'une grande utpibé@r garder un ceil sur la température des
régions sensibles du cerveau et pour mesurer Ettdesmique en temps réel. L’élastographie ne peut
pas rivaliser en termes de cadence d'imageriesetiéeix techniques doivent donc étre vues comme
complémentaires plutét que concurrentes. Elles ragpio des informations tres différentes aux
meédecins. Dans la perspective d’un passage s@rfeau humain, il parait de toute fagon profitable
de ne pas se satisfaire des images anatomiquesl&tdibse thermique mesurée pour conclure sur le
succes du traitement. Parallelement & I'élastogeaphautres techniques comme I'imagerigavec
agents de contrastes et I'imagerie pondérée ensdbfi ont été testées pour le contréle final des
nécroses HIFU [Funaldt al. 2007, Jacobst al. 2005]. Récemment, une nouvelle technique basée sur
le transfert de magnétisation entre les macromt@écet I'eau des tissus a montré un bon contraste
entre tissus coagulés et non traités [Carastoal. 2008]. Dans une approche prospective,
I'élastographie doit étre comparée avec ces teaksiqToutes doivent encore étre corrélées avec les
données histopathologiques pour déterminer le ewgilbutil pour contréler la nécrose. Pour devenir
compétitive, I'élastographie peut étre améliorée nikeau de I'acquisition des données (i.e. la
résolution des cartes qui est liée au rapport sigpmabruit, ainsi que la précision en élasticité est
liée a la longueur d’'onde choisie) et du traiteme#es données (I'algorithme d’inversion local fait
actuellement I'nypothése d’un tissu localement hgeme et isotrope). Il se pourrait alors que la
mesure d’élasticité devienne un détecteur précecéadrésence de nécrose. Il est cependant peu
probable que la résolution et la précision de $tdgraphie deviennent suffisantes pour espérer
contourer le volume traité sur la base des cafédadticité.

5.6.4.Conclusion et perspectives

Finalement, considérée comme un tout, la procédlireagerie proposée met a profit la
complémentarité des trois techniques de faconassénte : I'élastographie avant traitement permet
d’évaluer les parametres viscoélastiques utilisésiige dans les simulations pour calculer la codibe
calibration attendue. Cette courbe permet une attm fiable de la pression a partir des mesures
expérimentales au foyer apportées par la séqueReARF|. Cette quantificatiom situ permet a son
tour d’exécuter des simulations fiables de I'équatile la chaleur et de planifier les bons paramsetre
de chauffe pour le traitement. La dose thermiqueiaimulée est aussi plus fiable que si elle était
basée sur la pression acoustique attendue parrtapf@puissance électrique émise. Enfin, la ceurb
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de température expérimentale permet de validesitaglations effectuées en confirmant a posteriori
les valeurs de pression acoustique et de paramnméesniques utilisés.

Le but de ce travail était de développer des séampseret un protocole de thérapie-imagerie
pour la réalisation d’expériences d’HIFU transceénchez le rat transposable sur 'homme. Le rat a
été choisi en raison de la grande disponibiliténdeléles de tumeurs du cerveau bien connues chez cet
animal. En outre, un systeme de positionnemeneandintient de la téte des animaux ainsi qu’un
transducteur HIFU capable d’émettre suffisammegénherigie pour nécroser les tissus ont été concus
en tenant compte des contraintes magnétiques eguste de I'IRM. Le développement de ce
protocole et de ce setup est primordial pour évdlireraction des ultrasons focalisés avec lesus
sains et le bénéfice de la thérapie par ultrasondes modeéles tumoraux. Les corrélations avec
I'histologie devraient étre riches d’enseignemedisectement profitables au systeme clinique
développé parallélement. Différentes conditiondideHIFU pourront étre facilement testées sur un
tel banc d’essai. Cela sera I'objet de nos prodwiexpériences, dans le cadre du projet de these
d’Elvis Dervishi. A termes, une comparaison engrérditement des gliomes du rat par ultrasonsret pa
radiothérapie devrait étre envisagée. Pour cesriexppeés, I'acquisition de nouveaux transducteurs, a
la géométrie et a la fréquence centrale optimisdegaient permettre de tirer moins profondément
dans le cerveau, de limiter les réflexions dansoiée cranienne et d’éviter I'échauffement du crane
Le ciblage manuel des tumeurs restera délicatreaddera une bonne expérience.

Enfin, toutes les techniques développées ici sansposables sur des scanners cliniques pour
le MRgFUS du cerveau humain. Elles doivent étreocéss a [I'utilisation d'un réseau de
transducteurs multi-éléments pour corriger lesraltiens dues au passage du crane. Ce transfert est
actuellement en cours dans le cadre de 'ANR « TIRBC».

Les résultats présentés dans ce chapitre sonelpartent publiés dans [Larrat al. 2008,
Larratet al.2010].
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CONCLUSION GENERALE

Dans mon travail de thése, différentes techniqirdd, Icertaines nouvellement introduites
dans la littérature, ont été implémentées et testéssentiellement sur le rongeur a haut champ
magnétique. Les applications abordées couvrenange Ispectre de pathologies dont I'importance en
termes de santé publigue n’est plus a démontrancer, fibrose hépatique, maladie d’Alzheimer,
sclérose en plaque...Ces examens pourraient étigéstid différents stades de la prise en charge
clinique : détection, caractérisation, thérapiéyiquost traitement.

En ce qui concerne les applications diagnostiqaespitres 2 et 3), I'élastographie par IRM
est réalisée pour la premiére fois & 7T. La rémwiuisotrope atteint 300um dans les cas les plus
favorables et les fréquences accessibles couwespdctre 100-1000Hz. Le potentiel de la technique
est évalué sur des modeles animaux de différerddwlpgies : stéato-hépatite non induite par la
consommation d’alcool, maladie d’Alzheimer, scléres plaque. Dans le foie, nos résultats montrent
gue les données d’élastographie sont sensibleactivition des cellules produisant le collagéne
responsable de la fibrose hépatique avant I'apparitle celle-ci. Cela permet chez I'animal de
distinguer la stéatose simple (accumulation desgedide la stéato-hépatite non alcoolique. Dans le
cerveau, les pathologies affectant la myéline téstien une modification significative des parametr
viscoélastiques des structures de la substanceHhdaelles que le corps calleux. Ces résultats, s'i
sont confirmés chez les patients, pourraient foudeis nouveaux contrastes aux médecins pour
détecter, grader et évaluer la réponse a un traitepour les pathologies concernées.

Dans une approche plus prospective, l'intérét d'mmesure des parametres viscoélastiques a
plusieurs fréquences est démontré théoriguemestEtrimentalement par élastographie IRM multi-
fréquences et élastographie ultrasonore transit®®& deux technigues indépendantes. Les tissus
mous sont tres dispersifs. L'origine de cette disipa est I'atténuation, elle-méme trés probabldmen
induite par la diffusion des ondes sur des strestalures aux échelles inférieures a notre résaolutio
d’'imagerie (~1mm). La dépendance des courbes gedion mesurées a I'échelle macroscopigue
vis-a-vis de modifications de composition et deidtire a des échelles bien inférieures a la longueu
d'onde et a la résolution d'imagerie est démonicéd-ort de ce résultat, il est possible de pouter
nouveau regard sur les techniques d’élastographiiables outils de caractérisation rhéologifue
vivo, qui peuvent étre utilisées pour suivre des phéma® biologiques intervenant aux échelles
microscopiques donc invisibles par imagerie anajomidirecte. Cette approche pourrait apporter
beaucoup en routine clinique dans les années & yamiexemple pour suivre les effets des évolstion
du réseau vasculaire sur I'élasticité effectiveeetiépendance fréquentielle lors de la croissande e
la chimiothérapie des tumeurs.

En ce qui concerne les applications thérapeuti(uiepitres 4 et 5), 'IRM est utilisé comme
outil de guidage et de contréle des ultrasons ifeesl Pour la premiére fois, une technique de
focalisation adaptative basée sur des mesures IBivhgt de corriger des aberrations fortes d’'un
faisceau d'ultrasons. Cette technique non invasstdasée sur la quantification et la maximisatien
I'énergie acoustique au point focal par le baisntesures de la force de radiation acoustique. Cela
représente une avancée importante au niveau fomdaimBans la perspective des HIFU transcraniens
chez 'lhomme, l'intérét clinique semble d’ores éjedtrés pertinent.
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Parallélement, un protocole complet de guidage 8| HIFU transcraniens avant, pendant et
apres le traitement est ici développé. Il associeeidément ultrasonore focalisé et un systéme de
positionnement dans I'IRM 7T. Trois séquencessd#ilt la phase du signal IRM sont optimisées pour
trois applications complémentaires : imagerie ddolae de radiation acoustique, imagerie de la
température, et élastographie. Le protocole propsséesté avec suca@svivo sur des rats sans puis
avec tumeurs implantées. Dans le futur procheys®e de thérapie ultrasonore sous guidage IRM
pour le petit animal sera trés utile pour étudér ¢ffets des ultrasons sur le cerveau sain edesur
modéles tumoraux. Associé a la technique de fatalis adaptative précédemment mentionnée, ce
travail complete le protocole 100% IRM de planifioa, réalisation et suivi du traitement ultrasanor
non invasif du cerveau. Ces techniques sont aetuelht en cours de transfert sur ’lhomme.

Bien sdr, comme nous l'avons vu dans les conclssioartielles de chaque chapitre, de
nombreuses études sont encore nécessaires pomisgpticertains parametres, certains outils, les
valider cliniquement et leur trouver une place iperite. Un travail de comparaison avec d’autres
méthodes existantes, parfois plus simples, plukanes, plus largement disponibles ou moins cheres
reste aussi a accomplir dans plusieurs cas. Bhfia,de soi que la validation clinique d’'une teichue
intéressante ne garantie pas son adoption pamiaooauté médicale, cette adoption dépendant de
nombreux critéres rationnels comme le colt de fiexa son accessibilité, sa prise en charge par les
systemes d’assurances sociales, son essor comimercia

226



ANNEXE 1:

RELATIONS DE KRAMERS-KRONIG
APPLIQUEES AU MODULE DE CISAILLEMENT

POUR UN MODELE EN LOI DE PUISSANCE

Les relations démontrées au paragraphe 3.4 empaftane atténuation en loi de puissance
peuvent étre manipulées dans l'autre sens pourepiaraux relations de dispersion pourajcen
partant de celles de G’ ou G”.

G’ et G’ forment une paire de fonctions liées macausalité via une transformée de Hilbert.
G” est généralement considérée comme une fonatipaire de la fréquence. Si tel est le cas, on peut
montrer que G’ est alors une fonction paire. Le ubedle cisaillement est donc purement réel a
fréquence nulle, ce qui est en accord avec l'imtnitle 'absence d’amortissement lors d’expériences
guasi-statiques en cisaillement.

Nous avons donc G"=H[G’] et G'=-H[G""] puisque Hzkl ou Id désigne la transformation
Identitaire.

Considérons que G” croit en fonction de la fréqueselon une loi de puissance:
G'"=bwl|wl"" al]] (A1)
avec b une constante réelle positive. En raisda garité de G”, la transformation de Hilbert denn
G'(@W) =G, - ctg(%) I 2.
Au passage, nous pouvons veérifier que cette expres®onne un rapport G”/G’=-1/ctg{

n*y)=tan(pi*y) lorsquea=2-2y. Ces expressions concordent avec les foraddiess au paragraphe
3.4.

Le module de cisaillement complexe s’écrit donc :
G =G, +baf (— ctg(%j + iJ (A.3)

En négligeant le termeysce qui est possible si nous sommes suffisamnoémtdu régime
statique, on peut réécrire G* avec une écrituraipet

G =b.w".€? avech défini comme:
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- ctg [’%]
wosp)= \/ (ncr )2 = cos(m) (A.4)
ctg| — | +1
2
sin(¢) = ! - = sin (ny)
ctg oy 1
2
Cela impliquep=my
A partir de I'’équation (3.5), il vient alors :
k* = § [ (&7 (A.5)

qui admet deux solutions pour k :

¢
k= i@mﬂ [& 2 (A.6)

Aucune de ces deux solutions ne donne des valegisves a la fois pour la partie réelle et
pour la partie imaginaire de k. Cela est du a targa d’exposant choisie pour

Pour finir le calcul en gardant la solution physigoous devons considérer dguery+Tt

Cela revient a dire que la dépendance fréquentigllesée plus haut pour G* représente un
terme a retrancher a la valeur de G* a fréquenfiriéen(fréquence de référence infinie) et non un
terme & ajouter a sa valeur statique (fréquencéfdeence nulle).

Si I'on met de c6té ce probleme de signe en preprany+Tt, les équations (A.5) et (A.6) ci-
dessus restent inchangées mais les valeursgpe@tfi sont maintenant systématiquement de méme
signe. On trouve alors pour le rapppft=tan(pi*y) qui est conforme a l'intégration de Hillh faite
directement sur le couplg, (o) au paragraphe 3.4.

En effet, la solution (-) de I'équation (A.6) dontens ce cas :

(=L EE—“”@‘”"{%JJ (~8)
k=01, 2 [Eta{g}ij

Dans notre travail, nous nous intéressons pringipaht au lien entre les exposants des lois de
puissance et au rapport des grandeurs entre ¢leeschangement de signe discuté plus haut
n’influence pas ces conclusions. La discussioméahmoins intéressante. Le seul moyen de réaliser
le calcul sans probleme est de prengrelans l'intervalle ]0.5-1[. Les lois trouvées salbrs
physiques sans recourt a aucun artifice de changeme fréquence de référence. De fagon
intéressante, cette gamme d’exposant est ausss@apuar la combinaison de la relatiorR-2y et du

228



fait que les couples (G’, G”) d’'une part €, () d’autre part évoluent avec un exposant inféraeds
c'est-a-dire satisfont tous les deux le théoremeadey-Wiener.
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ANNEXE 2:
PROTOCOLE UTILISE POUR LA FABRICATION
DES GELS DE POLYACRYLAMIDE

Attention : L’acrylamide non polymérisée est un moxique. La forme pure en poudre est facile a
inhaler. On utilisera donc de préférence une smutiommerciale déja diluée. Dans tous les cas,
utiliser un masque et des gants et procéder sdtes ho

Produits nécessaires :

* Monomeére : Solution d’acrylamide & 40% en massear BO0OmL, mélanger 380g de
poudre d’acrylamide, 20g de poudre de bis-acrylangiticompléter & 1000mL avec
de l'eau ;

* Cross-linker : Solution de PerSulfate d’AmmoniumP@& en anglais) a 10% en
masse ;

e Tampon: Solution de Tris (1M, pH 8). Pour 250mLélamger 22.2g de Tris-HCI,
13.25g de Tris-base et compléter a 250mL avecede! I]

» Générateur de radicaux libres : TEMED.

Protocole pour 1L :

* Mélanger 375mL de solution d’acrylamide & 40%, 1D@ia solution de Tris, 520mL
d'eau ;

» Ajouter 8.5mL de solution d’APS, tout en agitant;

» Ajouter 0.5mL de TEMED, mélanger et verser rapidemdans le moule. La
polymérisation démarre en 1 & 30 minutes.

Notes :

 Le TEMED utilisé en faible quantité pour initier téaction de polymérisation est
toxique et tres odorant. Tout objet a son contadt &re éliminé ou abondamment
rincé a l'eau.

* L’APS peut étre remplacé par un autre cross-linkaire varier sa quantité permet de
durcir ou ramollir le gel dans une certaine mesure.

» Utiliser de I'eau chaude permet de faire démaraeréaction plus vite. Celle-ci est
exothermique et s’entretient ensuite.

* Une fois la réaction terminée, le gel a tendancge &ontracter légerement en se
refroidissant ce qui facilite son démoulage.
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