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Resume

L'évaluation de la fibrose hépatique est une source d'information essentielle pour
le clinicien lors du diagnostic, traitement et suivi de maladies chroniques du foie. Cette
évaluation peut se faire de fagon grossiére par palpation par matité. Or l'intérét
pronostique est immense et la ponction biopsie hépatique (PBH), I'examen de référence
pour évaluer 'importance de la fibrose hépatique, est invasif, difficilement reproductible
et douloureux. La société Echosens, partenaire industriel de cette these, propose un
appareil médical d'élastographie impulsionnelle ultrasonore, appelé Fibroscan. Cette
technique consiste a mesurer la vitesse de propagation d'une onde de cisaillement dans
le tissu hépatique, engendrée par une sollicitation mécanique donnée au niveau de
I'espace intercostal en regard du foie. La vitesse de cisaillement est directement reliée

au degré de fibrose.

Nous avons dans un premier temps développé des outils numériques basés sur la
méthode des éléments finis pour étudier 1'élastographie impulsionnelle, de facon a
disposer d'observations dans des conditions expérimentales contrdlées. Cette étude
répond aux besoins de connaitre I'évolution de l'onde de cisaillement lors de sa
génération et propagation in vivo. Ces outils permettent aussi d'évaluer les performances
d'algorithmes d'estimation de 1'élasticité. Les milieux peuvent étre considérés élastiques
et/ou visco-élastiques. Des simulations sur géométries simples ont été effectuées et
évaluées par comparaison avec les modeles analytiques et des données expérimentales
obtenues sur des fantomes. Des simulations ont ensuite été conduites sur des géométries
plus complexes, issues de segmentations de foies sur des images médicales. Les
limitations actuelles du simulateur et les applications potentielles pour le développement
de nouveaux systémes ou l'amélioration de la qualité de mesures sur certaines

morphologie de patients (obéses par exemple) sont discutées et illustrées.

Dans un deuxiéme temps, nous nous sommes intéressés a des pré-traitements
temps réel du signal ultrasonore rétro-diffusé. Deux applications concretes étaient visées
: (i) 'estimation de la distance entre la sonde du Fibroscan et le parenchyme hépatique,
(ii) la détection automatique d'une zone homogéne du tissu hépatique. Les traitements
associés sont basés sur des parameétres spectraux des signaux ultrasonores évalués sur
une base de données d'apprentissage. Enfin, nous avons analysé de facon détaillée la
capacité de ces parametres spectraux a discriminer les stades de fibrose vis a vis de

l'élasticité. L'ensemble des résultats a été obtenu sur une cohorte de 181 volontaires.

Dans une troisieme partie, nous nous sommes intéressés au probleme lié a la



méconnaissance de l'angle d'observation de la sonde par rapport a la direction de
propagation de l'onde de cisaillement. Nous sommes partis sur une approche par
corrélation temporelle des déplacements pris a des profondeurs différentes. Cette
technique est souvent associée au retournement temporel ou au filtrage adapté. Nous
avons testé cette approche sur des signaux expérimentaux obtenus sur des fantomes et
des signaux issus de simulations numériques. Les résultats ne sont pas completement en
accord avec certains travaux récents utilisant ces mémes techniques de corrélation. Une
autre facon d'aborder le probleme est d'utiliser une approche paramétrique comme celle
basée sur un modele analytique obtenu a partir des fonctions de Green. Dans le cas d'un
modele semi-infini et pour une visée suivant l'axe de propagation de l'onde, une
estimation de la vitesse par maximum de vraisemblance a fourni des résultats
satisfaisants sur les signaux issus des fantomes et du simulateur. Enfin partant d'un
modeéle sphérique et d'une approche de type maximum de vraisemblance, nous
présentons un algorithme d'estimation conjointe de I'élasticité et de l'angle d'incidence

de la ligne de visée.

Mots-clés : élastographie impulsionnelle, ultrasons, onde de cisaillements, élasticité,
parametres spectraux, simulations, éléments finis, foie, retournement temporel, fonctions

de Green



Abstract

The assessment of liver fibrosis is an essential source of information for the
clinician in the diagnosis, treatment and monitoring of chronic liver disease. This
assessment can be made by palpation. However the prognostic value is huge and liver
biopsy, the gold standard for assessing the significance of hepatic fibrosis, is invasive,
painful and difficult to reproduce. Echosens, the industrial partner of this thesis,
provides a medical device for ultrasonic elastography called Fibroscan. This technique
involves measuring the velocity of a shear wave in the liver tissue caused by mechanical
stress given in the intercostal space next to the liver. This shear rate is directly related to

the degree of fibrosis.

We initially developed numerical tools based on finite element modeling for the
study of elastography experiments, in order to have observations in controlled
experimental conditions. This study meets the needs of observing the evolution of the
shear wave during its generation and propagation in vivo. This tool also allows to
evaluate the performance of algorithms for elasticity estimation. Tissues can be
considered elastic and / or viscoelastic. Simulations on simple geometries have been
carried out and evaluated by comparison with analytical models and experimental data
on phantoms. Simulations were then conducted on more complex geometries, from liver
segmentation on medical images. Current limitations of the simulator and the potential
applications for the development of new systems or improving the quality of measures on

certain morphology of patients (e.g. obese) are discussed and illustrated.

In a second part, we were interested in real-time pre-processing of ultrasound
backscattered signal. Two specific applications were covered: (i) estimating the distance
between the probe and the Fibroscan liver parenchyma, (ii) automatic detection of a
homogeneous area of liver tissue. Associated treatments are based on spectral
parameters of the ultrasonic signals measured on the basis of training data. Finally, we
analyzed in detail the ability of these spectral parameters to discriminate different stages
of fibrosis according to the elasticity value . All results were generated from a cohort of

181 volunteers.

In the third part, we were interested in the problem of the lack of knowledge of the
viewing angle of the probe related to the direction of the propagation of the shear wave.
We focused on an approach exploiting temporal correlation of displacement taken at
different depths. This technique is often associated with temporal reversal or matched

filtering. We tested this approach on experimental signals obtained on phantoms and



signals from numerical simulations. The results were not completely in agreement with
some recent works using the same correlation technique. Another way to address the
problem is to use a parametric approach such as analytical models obtained from the
Green functions. In the case of a semi-infinite medium and a target along the axis of
wave propagation, a speed estimation by maximum likelihood has provided satisfying
results on signals from the phantom and from the simulator. Finally using a spherical
model and a maximum likelihood formalism, we present an algorithm for joint estimation

of the elasticity and angle of the line of sight.

Keywords: elastography, ultrasonic shear waves, elasticity, spectral parameters,

simulations, finite element, liver, time reversal, Green's functions
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Introduction générale

Contexte

L'élastographie est une méthode de caractérisation tissulaire in vivo qui intéresse
depuis une trentaine d'années la communauté scientifique. C'est une méthode d'imagerie
médicale paramétrique qui fournit des informations quant a I'état tissulaire. Plus
particuliérement, 1'élasticité d'un tissu est étroitement liée a la présence de fibrose,
conséquence d'une maladie modifiant les propriétés mécaniques du tissu, telle qu'une
hépatite par exemple. Les organes qui peuvent étre étudiés avec cette technique sont
nombreux. On peut citer le foie, le sein, la prostate ou encore les parois vasculaires.
L'élastographie permet ainsi de compléter, par une mesure quantitative, le geste médical

courant de palpation fournissant une évaluation subjective de la dureté des tissus.

La société Echosens, partenaire industriel de cette thése, a développé le premier
appareil d'élastographie quantitatif, le Fibroscan, Fondé sur I'élastographie
impulsionnelle ultrasonore, il permet d'extraire 1'élasticité d'un milieu biologique.
L'application principale du Fibroscan est la mesure de 1’élasticité du foie, dont la valeur
est corrélée au stade de fibrose et donc a la maladie. Cette mesure est basée sur la
valeur du module d'Young moyennée sur une plage de profondeur de 40 mm. Rappelons
que le module d'Young s'exprime en Pascal (Pa). Typiquement, sa valeur est comprise
entre 3 kPa pour un foie sain et 75 kPa pour un foie tres fibrosé (cirrhose). Depuis son
lancement en 2003, le Fibroscan a connu un vif succés auprés des hépatologues dans le
monde entier. La Haute Autorité de Santé (HAS) recommande son usage depuis 2007
pour le dépistage de 1'hépatite C et depuis 2009 pour l'évaluation de la cirrhose. Enfin,
I'European Association for the Study of Liver (EASL) a recommandé en 2011 l'utilisation
du Fibroscan pour l'estimation du stade de fibrose chez des patients atteints d'hépatite
C.

L'élastographie impulsionnelle ultrasonore repose sur l'observation de la
propagation d'une onde de cisaillement engendrée par une déformation mécanique
produite au moyen d’'un piston appliquant une contrainte (considérée impulsionnelle)

dont la durée est de l'ordre d'une vingtaine de millisecondes . I'onde est observée au
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moyen d'une imagerie ultrasonore 1D ultra-rapide dont la fréquence est comprise entre
2.5 MHz et 5.5 MHz, avec une fréquence de répétition de 6 kHz. La vitesse de

propagation de 1'onde de cisaillement peut étre mesurée et le module d'Young déduit.

Objectifs

Lors de la rédaction du sujet de these, I'objectif principal était de rendre le
traitement élastographique développé par Echosens plus robuste. En effet, il arrive
quelquefois que des mesures individuelles d’élasticité du foie, en trés faible proportion,
soient perturbées par des propagations d'ondes de cisaillement secondaires, mais dont
l'origine n'a pas été clairement identifiée. Une explication possible pourrait étre la
morphologie du patient, en particulier 1'épaisseur des tissus graisseux ou l’espacement
intercostal. On sait déja, par expérience, la nécessité d’adapter la sonde a la morphologie
du patient. C’est pourquoi trois sondes sont actuellement utilisées dans le Fibroscan :
une sonde a 5.5 MHz pour les enfants, une sonde a 3.5 MHz pour les adultes et une
sonde a 2.5 MHz pour les adultes en surpoids. Le choix de la sonde pour l'examen
dépend de la distance entre la sonde et le foie, mesurée manuellement par
l'intermédiaire d'un échographe classique (mode B). En effet, plus la fréquence des
ultrasons est élevée, meilleure est la résolution axiale, mais plus le signal ultrasonore est

atténué par le milieu.

Ce travail de these a donc commencé par 1'étude de la génération et de la
propagation de l'onde de cisaillement, par le biais d'un simulateur numérique de type
éléments finis. Une fois le modele physique créé et validé sur des modéles reproductibles
expérimentalement et analytiquement, nous nous sommes intéressés a un modele

anatomique de la zone d’intérét.

Par ailleurs, des algorithmes de pré-traitement en temps-réel du signal ultrasonore
rétro-diffusé provenant des sondes Fibroscan ont été développés. Ils exploitent une base
de données et répondent a un besoin réel. En effet, une mesure de la distance entre le
parenchyme hépatique et lesdites sondes permet de choisir de fagon automatique la
sonde adéquate. Puis, a partir de parametres ultrasonores d’intérét, nous avons appris la
signature acoustique du parenchyme hépatique, et plus particulierement d'une fenétre
de tir ultrasonore optimisée. Le but est d'informer le praticien sur la qualité de fenétre
d'exploration des tissus. Enfin, nous avons profité de ces développements pour
confronter le pouvoir discriminant d'une approche par analyse spectrale des signaux RF

vis a vis de la fibrose, avec comme référence 1'élasticité du tissu.

Pour tenter de remédier a l'influence de 1'angulation de la sonde par rapport a 1'axe
de propagation de l'onde de cisaillement, nous avons étudié une approche par

corrélation temporelle pour l'estimation de l'élasticité (analogue a ce qui est fait en
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renversement temporel). Cette étude se base sur des travaux récents. Nous montrons a
partir de simulations numériques que les hypothéses formulées dans certains travaux
semblent ne pas concorder avec nos résultats. Nous avons aussi considéré un modele
analytique tres simple (matériau semi-infini) pour lequel la fonction de Green est
calculable. Une approche de type moindre carré a fourni des résultats encourageants sur
la possibilité de s'affranchir de la contrainte de co-axialité entre l'application de la
contrainte de compression et la direction de mesure de la vitesse de propagation de

'onde de cisaillement, sous 'hypothése d'onde quasi sphérique.

Le manuscrit est organisé de la maniére suivante :

+  Chapitre I: chapitre introductif dans lequel nous présentons un état de 1'art de
l'élastographie et la problématique de la mesure de I'élasticité des tissus
biologiques. Les principes physiques des différentes méthodes d'élastographie

sont introduits ainsi que l'interférométrie ultrasonore.

«  Chapitre II : ce chapitre traite le probléme de simulation par éléments finis de
1'élastographie impulsionnelle. 11 débute par un rappel des notions de base de la
mécanique qui permettent de comprendre le comportement d'un solide élastique
linéaire soumis a une contrainte externe. Le tenseur de contrainte et de
déformations, ainsi que la loi de Hooke sont introduits. La quantification de
1'élasticité nécessite 1'étude de la propagation d'ondes de cisaillement. La théorie
de la propagation d'ondes mécaniques, ainsi que 1'expression des fonctions de

Green sont rappelées.

Les propriétés mécaniques des tissus biologiques et les hypotheses qui

conduisent a un modele solide élastique linéaire et isotrope sont discutées.

Nous rappellerons brievement les principes des éléments finis avant de décrire le
développement d'un outil de simulation numérique permettant d'obtenir des
données numériques dans des conditions expérimentales controlées. Cet outil
permet de simuler la propagation d'ondes élastiques engendrées par une
impulsion  mécanique. Le modele est validé analytiquement et

expérimentalement, puis porté sur des données anatomiques 3D.

+ Le chapitre III est consacré a la caractérisation ultrasonore des tissus a partir de
la comparaison entre des parametres principalement spectraux et 1'élasticité. Par
ailleurs, le chapitre porte sur le développement d'algorithmes capables de fournir
une indication sur la présence d'une bonne fenétre d'élastographie’, et d'estimer

la distance séparant la sonde du parenchyme hépatique a partir de parametres

1 Fenétre de tir ultrasonore ou le milieu apparait homogéne et dont le signal RF ne provient que du
parenchyme hépatique.
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ultrasonores.

Le chapitre IV: l'axe majeur de ce chapitre porte sur la mise au point
d'algorithmes indépendants de l'origine spatiale de la source de l'impulsion
mécanique. Nous avons abordé l'étude de la «théorie du retournement
temporel » pour mettre en ceuvre une approche exclusivement dédiée aux ondes
de cisaillement. Cette technique a l'avantage d'étre indépendante de la forme
temporelle de l'impulsion. Enfin, ce chapitre propose d'estimer par maximum de
vraisemblance le couple élasticité et angle de propagation de l'onde de

cisaillement.



Chapitre I :

Elastographie : une modalité médicale

L'élastographie est une technique de mesure et de cartographie de 1'élasticité des
tissus mous biologiques. Elle offre une solution a une problématique médicale ; certaines
pathologies (cancers, cirrhose) se distinguent mal sur les images échographiques
standards alors qu'elles sont nettement caractérisables par leur élasticité.
L'élastographie quantifie le stade de fibrose, que les médecins ont jusqu'a présent

évalué en pratiquant la palpation ou une biopsie.
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Chapitre I : Elastographie : une modalité médicale

I.1. Introduction

L'élastographie est une technique de mesure de 1'élasticité (plus précisément le
module d'Young) des tissus biologiques. Elle constitue une approche quantitative d'une
pratique médicale tres répandue : la palpation. Cette derniére permet par exemple de
détecter la présence de cirrhose ou de tumeurs, qui sont en général beaucoup plus dures
que les tissus sains. Elle reste cependant trés subjective et dépend du praticien. Une
approche quantitative est donc une grande avancée pour la médecine. Caractérisée par
le module d'Young, I'élasticité est la capacité d'un milieu a se déformer, elle est calculée
comme le rapport entre contrainte et déformation. C'est exactement le parametre
physique estimé lors de la palpation, ou une force est appliquée et la déformation

appréciée par le praticien.

Il existe plusieurs classements d’élastographie selon le type de sollicitation du
tissu et selon la méthode de mesure du déplacement du tissu. Les méthodes
d’élastographie sont trés variées et permettent de comprendre les différents mécanismes

qui peuvent étre mis en jeu afin d’estimer les propriétés élastiques des tissus mous :

1. Pour un milieu soumis a une contrainte statique, il est possible d’estimer les
propriétés élastiques en calibrant la contrainte statique a la surface du milieu sondé et

en estimant les déformations induites par cette contrainte.

2. Pour un milieu soumis a une excitation mécanique monochromatique, les
amplitudes et phases des déplacements sont reliées aux propriétés visco-élastiques du

milieu par I’équation des ondes.

3. Pour un milieu soumis a une excitation mécanique impulsionnelle, le film de
la propagation des ondes élastiques permet d’extraire localement la vitesse des ondes de
cisaillement, et ainsi de pouvoir déterminer localement les propriétés visco-élastiques du

milieu étudié par le biais de ’équation des ondes.

On propose ici un état de l'art en élastographie. Les notions mécaniques seront

abordées de maniere plus approfondie dans le chapitre II.

LII. Propriétés physiques des milieux mous biologiques
Dans l'application considérée, 1'élastographie repose essentiellement sur les

hypothéses que les tissus sont homogenes, isotropes, linéaires et purement élastiques.

Les tissus sont alors caractérisés par 1'un des trois couples de parameétres équivalents

suivants :

> le module de compression A et le module de cisaillement u (coefficients de
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Lamé) du milieu,

> les vitesses de propagation des ondes de compression €, et de cisaillement C;

dans le milieu,

> e module d'Young E et le coefficient de Poisson V.

Ces parameétres sont définis et reliés de la fagon suivante :

w(3A+2u) A
E=———= =" [.1,1.2
A+u ot 2(M+u) ( )

A=pc, et u=pc; (1.3,1.4)
ou p désigne la densité volumique du milieu.

Les vitesses de cisaillement €, et de compression €, s'expriment en fonction des

modules de cisaillement et de compression, ainsi que de la densité [10-11]:

A +2u
€p= N (1.5)
. \/E (16)
p

Les tissus mous étant quasi incompressibles (95% d'eau) [12], on a ) fu~ 10°,

d'ot v—1/2 et ¢,>c  [12]. Dans ce cas :

E~3pn (I.7)

En premiere approximation, il y a donc une relation de proportionnalité entre le
module d'Young et le module de cisaillement. Cette relation est la base de
1'élastographie. La figure 1.1 fournit une série de valeurs du module de cisaillement pour

les tissus mous biologiques.

Dans les tissus mous biologiques, la densité volumique peut étre supposée
constante (variabilité < 5%). Ceci permet de relier le module d'Young a la vitesse de

cisaillement :
E~3pc’ (1.8)

En élastographie dynamique, le module d'Young est calculé en estimant la vitesse

de cisaillement €. Dans les milieux mous soumis a une excitation basse fréquence

(<500 Hz) [2], les amplitudes des ondes de cisaillement dominent celles des ondes de
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Chapitre I : Elastographie : une modalité médicale

compression (figure 1.2).

Liquide :l
Tissus mous . - Os Module

102 103 104 105 106 107 108 109 1010 de CompreSSion

| | \ | | | ! | { > Pj
I N | | |
A Module

Derme Os . A

Tissus conjonctifs ‘ de cisaillement
| Nodule palpable
Muscle contracté

Sein Epiderme
Foie Cartilage
Muscle relaché Cornée
Graisse

Figure 1.1 : Ordres de grandeur des modules de compression et de cisaillement en
fonction des tissus.

Source : Sarvazyan et al [1]
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Figure 1.2 : Atténuation des ondes de cisaillement et de compression en fonction de leur
fréquence.

Les ondes de cisaillement et de compression dominent a basses et hautes fréquences
respectivement. Source : Catheline [2]

L'échographie, basée sur des ondes de compression (ultrasons), est insensible aux
changements d'élasticité des tissus, mais uniquement sensible aux changements de
densité et de module de compression. Par contre, les ondes de cisaillement sont tres

sensibles aux variations du module de cisaillement, et donc a 1'élasticité. Par exemple,
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dans le parenchyme hépatique, la vitesse de propagation des ondes de compression est
constante (environ 1500 m/s) et celle des ondes de cisaillement comprise entre 1 et 7
m/s, soit un module d'Young compris entre 3 et 150 kPa. D'apres 1I'équation 1.8, le calcul
du module d'Young nécessite la densité volumique du foie, qui est prise égale a 1kg/dm?
[13].

L'élastographie permet de mettre en évidence I'élasticité de cisaillement d'un

milieu, qui pour les tissus mous biologiques est reliée aux pathologies.

L.III. Etat de l'art des systemes de mesure d'élasticité

appliqués aux tissus mous biologiques

L'histoire de 1'élastographie commence en 1983 a Vesoul, au centre hospitalier
Paul-Morel en électroradiologie [14]. Il a été possible d’analyser la propagation des
ondes élastiques en profondeur grace a ce que 1'on appelait la palpation échographique
rythmée. Cette derniere comportait un excitateur mécanique externe qui appliquait au
milieu des oscillations forcées a la fréquence 1.5 Hz. L'organe (le sein par exemple)
devenant résonateur, on pouvait suivre son oscillation. Puis en 1987 a Houston,
I'influence des prothéses sur les moignons des personnes amputées a été étudiée [15].
Un piston était utilisé a la fréquence 10 Hz et les déplacements engendrés par cette
excitation étaient mesurés par effet Doppler a l'aide d’un transducteur ultrasonore. Cette
technique alors appelée sonoélastographie, est une méthode dynamique, d’excitation
monochromatique. La sonoélastographie est vite délaissée pour des méthodes statiques
dans les années 90 [12]. Quelques recherches ont depuis fait évoluer la
sonoélastographie par l'utilisation des « crawling waves » obtenues par interférences
d'ondes de cisaillement de fréquences trés proches (une centaine de hertz) [16]. Pour
cette méthode quantitative, An et al [17] ont montré des résultats encourageants sur
prostate. Les méthodes statiques ne permettent pas une estimation quantitative des
propriétés des tissus, mais ont néanmoins inspiré la recherche sur 1'élastographie
impulsionnelle a partir de 1998 [2]. A la méme époque, l'imagerie par résonance
magnétique permet déja un acces a des images élastographiques [18]. Les années 2000
marquent la mise au point de I'élastographie impulsionnelle en réflexion [4] et le début
des recherches sur la force de radiation acoustique [19]. La premiére technique a été
mise au point pour pallier les problemes rencontrés en régime monochromatique dans
les cas précédents, ol la contrainte mécanique est externe au milieu, contrairement a la
force de radiation. Celle-ci fournit plusieurs méthodes de mesure de 1'élasticité. Au
départ, la vibro-acoustographie [5] utilise deux faisceaux ultrasonores confocaux
produisant une pression acoustique dont l'amplitude dépend de 1'élasticité. Plus tard,
I'imagerie par force de radiation, appelée ARFI (Acoustic Radiation Force Impulse),

permet de créer un déplacement dont ’amplitude et le temps de relaxation renseignent
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sur les propriétés mécaniques. Enfin, la technique du Supersonic-Shear Imaging utilise la
force de radiation afin de créer un front d’onde plan de cisaillement dont la vitesse de

propagation ainsi que la déformation permettent d’obtenir des cartes d’élasticités.

Les techniques d'élastographie se distinguent essentiellement sur trois points
(Figure 1.3) :

1. le régime de la vibration de la contrainte: statique ou dynamique

(monochromatique et impulsionnelle),

2. le mode de génération de la vibration : vibreur externe, ultrasons focalisés

(vibration interne),

3. le mode d'imagerie de mesure des déplacements dans les tissus : ultrasons,

imagerie par résonance magnétique, tomographie optique.

Sollicitation
__,,.---"""/Déformation Propagation “‘H
.‘F du milieu d'ondes A .
Statique Dynamique
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Continue Impulsionnelle
\/ l A
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Figure 1.3 : Les différents types d'élastographie.

Classés en fonction de la sollicitation mécanique et en fonction des techniques de
mesure des déplacements induits par cette sollicitation.

Une description rapide de chaque systéme ainsi que de leurs avantages et

inconvénients est maintenant fournie afin de donner un apergu des possibilités actuelles.
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I.III.1. Elastographie statique

Le principe de 1'élastographie statique est d’appliquer une contrainte statique (ou
quasi statique) et de comparer les signaux ultrasonores rétrodiffusés avant et apres la
contrainte afin d’estimer localement les déplacements induits dans le milieu (figure 1.4).
Le champ de déplacements axial est estimé puis dérivé spatialement pour obtenir la
déformation axiale a différentes profondeurs [12]. Une quinzaine d'années apres le début
des recherches dans cette voie, de grands constructeurs d'échographes (figure 1.5,
Hitachi, Siemens) ont lancé des machines avec un mode élastographique statique. En
effet, cette méthode ne nécessite pas de modification de la machine standard, mais
seulement du logiciel, moyennant une pression exercée par la sonde échographique.
Cette méthode n'estime pas le module d'Young de maniére quantitative mais de maniere
qualitative, sur une échelle dur/mou affichée en niveaux de couleurs sur les images
échographiques. En effet, cette méthode nécessite des hypothéses fortes sur le milieu, ou

d'appliquer des modéles numériques.

Il est possible de créer des cartes d'élasticités 3D avec cette technique en utilisant
une sonde échographique multi-éléments et en effectuant une translation précise de
celle-ci [3]. Bien entendu, le milieu ne doit pas bouger pendant un temps assez long, ce

qui rend cette technique peu praticable in vivo.

s Y | | |
Ultrasound probe Ultrasound probe
& | | S |
P PP
<:> <>
q ¢> ? Q:) { P
<> > <> >
B PP
<> +
Pre-compression volume V, Post-compression volume V,

Figure 1.4 : Configuration de I’acquisition en élastographie statique.
V1 et V2 indiquent les volumes de pré et post compression. Source : Deprez et al [3].

Aujourd'hui, cette méthode tend a disparaitre au profit de méthodes quantitatives
de I'élasticité. Ainsi, la plupart des méthodes alternatives sont toutes basées sur la

propagation d'ondes (sollicitation dynamique) dans les tissus biologiques. L‘équation
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d’onde relie la contrainte au cisaillement et transforme le probleme en une mesure de

vitesse et non d’'une mesure de contrainte et de déformation.

eSie Touch™ elasticity imaging tafps: . dom

Biopsy Proven Breast Carcinoma L74M

Courtesy of Dr. Dirk Andre Clevert - Munich R: F.Rej2 NRei:3  FR17
BL:26% High HdTHLR BG:O DR:70

(a) (b)
Figure 1.5 : Mode élastographique statique des machines (a) Siemens, (b) Hitachi.
Sources : www.medical.siemens.com, www.hitachimed.com

I.II1.2. Elastographie dynamique
Lélastographie dynamique consiste a solliciter le tissu non plus de facon statique
mais grace a une contrainte dynamique (interne ou externe au milieu) basse fréquence

(< 500 Hz) engendrant dans le milieu une onde de cisaillement.

Les techniques divergent alors par le moyen de mesurer les déplacements

provoqués par la propagation de 1'onde de cisaillement.

LIII.2.a. Sono-élastographie
L'effet Doppler peut étre utilisé en échographie pour mesurer le déplacement de
réflecteurs comme les globules rouges par exemple a l'intérieur des tissus. Si un vibreur
externe applique un mouvement continu basse fréquence, les déplacements engendrés
dans le milieu peuvent étre alors mesurés par effet Doppler. Cette technique a donné lieu
aux premieres mesures d'élasticité en 1987 [15, 20]. Les premieres équipes ne
travaillaient pas sur le caractere ondulatoire du phénoméne mais se basaient uniquement

sur l'amplitude des déplacements engendrés localement [21-24]. De plus, la technique

Doppler limite la détection des mouvements d'amplitudes supérieures a A s/4.

D'autres équipes [25-26] cherchaient déja a mesurer la vitesse de propagation de 1'onde

de cisaillement.

Malheureusement, 1'utilisation d'une excitation continue engendre des problemes

de conditions aux limites du milieu (rebonds, interférences). Ce n'est qu'avec l'arrivée de
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1'élastographie impulsionnelle (sollicitation breve et rapide) que ce probleme fit évité. Le
caractére impulsionnel de 1'excitation permet d'exploiter une large bande de fréquences
(entre 2 et 4 fois la fréquence centrale), et permet ainsi de mesurer la vitesse de

cisaillement de fagon plus simple et plus robuste.

LII1.2.b. Elastographie impulsionnelle

Les travaux de recherche sur l'élastographie ultrasonore impulsionnelle ont débuté
avec la these de S.Catheline [2]. IIs ont permis de montrer qu'il était possible de mesurer
la vitesse de cisaillement dans des milieux mous en suivant dans le temps la propagation
d'une onde transitoire : 1'onde de cisaillement. Nous avons vu que cette vitesse est
directement liée au module d'Young. La méthode, appelée « interférométrie de speckle
ultrasonore », se base sur la corrélation entre les signaux rétrodiffusés par le milieu pour
déterminer les déplacements engendrés par l'onde de cisaillement. Le dispositif
d'émission/réception ultrasonore était alors découplé du vibreur, placé dans l'axe de
celui-ci et en transmission (figure 1.6), ce qui posait certains problémes pour une

utilisation in vivo.

Vibrator

Scatterers
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Vibrator |
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acquisition system

TI
Figure 1.6 : Elastographie impulsionnelle : montage expérimental en transmission.

Le transducteur ultrasonore T1 est a I'opposé du vibreur. Source Sandrin et al [4]

Les améliorations apportées par les travaux de Sandrin et al [4] ont permis
l'utilisation de 1'élastographie impulsionnelle in vivo, en couplant le vibreur avec le

dispositif d'émission/réception ultrasonore (figure 1.7).
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Vibrator

system

towards
T2 \IF» acquisition
~a

-
<

Figure 1.7 : Elastographie impulsionnelle : montage expérimental en réflexion.
Le transducteur ultrasonore T2 est monté sur le vibreur. Source : Sandrin et al [4].

Dans les deux cas, la vitesse de propagation de 1'onde cisaillement est calculée a
partir des images des déformations (élastogrammes) par des techniques de mesure de
temps de vol. La source de la contrainte (surface du piston), de taille inférieure a la
longueur d'onde, est considérée ponctuelle [27]. Malgré tout, le piston engendre des
problemes de diffraction, qui peuvent étre corrigés grace a la mise en place d'un modele
analytique [28].

Cette méthode a permis la premiére application clinique de I'élastographie
impulsionnelle [29] en 2003 : le Fibroscan de la société Echosens, spécialisée en
hépatologie. Cet appareil mesure 1'élasticité du foie, dont la valeur est corrélée au stade
de fibrose et donc a la maladie (cirrhose, hépatite) [30-31]. Le nombre d'études cliniques
(>450) et le nombre de machines vendues (~1000), montrent que ce produit a une forte
popularité chez les cliniciens, qui y voient un grand intérét pour la quantification de la

fibrose hépatique.

Une approche 2D a été réalisée en montant une sonde échographique sur un
vibreur [32]. Dans ce cas, la source de vibration ne peut plus étre considérée comme
ponctuelle et la technique du temps de vol est inadaptée. Il est nécessaire d'inverser les
données pour déduire la vitesse de cisaillement des déplacements. Malgré des résultats

in vivo satisfaisants, aucune application n'a été développée.

LII1.2.c. Vibro-acoustographie
La technique de vibro-acoustographie [5] consiste a focaliser deux faisceaux
ultrasonores de fréquences trés proches (4f~100Hz). Une onde de cisaillement est créée

au point de focalisation : les deux ondes créent une pression de radiation [33] qui par
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non linéarité génere un déplacement qui se propage sur une longueur d'onde
ultrasonore. Ce champ de déplacement est mesuré par un hydrophone (figure 1.8). Des
expérimentations ont été menées dans I'eau, et sur des échantillons de tissus. En faisant
varier la fréquence de l'excitation et en effectuant un balayage spatial, une image
qualitative de 1'élasticité du milieu peut étre construite. Cette méthode n'est pas
quantitative. En effet, l'amplitude et la phase des déplacements dépendent en partie de

la nature du milieu, sans découler d'une relation simple avec le module d'Young.

Focused
Ul'tmsound Image

«— Acoustic
Emission

w%m,ﬁ

N\

Figure 1.8 : Principe de la vibro-acoustographie.

Les ultrasons focalisés engendrent un déplacement local des tissus. Ceux ci sont estimés
via I'hydrophone. Source : Fatemi et al [5].

Figure 1.9 : Vibro-acoustographie de tissus mammaires.

(a) photographie des tissus, (b) radiographie, (c) Vibro-acoustographie, les points blancs
indiquent une calcification des tissus. Source : Fatemi et al [6].

Plus récemment, Konofagou et Hynynen [34] ont proposé une variante de la vibro-
acoustographie dans laquelle le champ acoustique généré par la force de radiation
oscillatoire n'est plus mesuré avec un hydrophone mais avec une sonde ultrasonore
distincte. En 2008, cette technique a permis une application de guidage lors d'ablations
par ultrasons focalisés [35]. En effet, I’échauffement des tissus induit leur déplacement

qui permet un controéle de 1'état des tissus durant 1'ablation.

LII1.2.d. Imagerie d'onde de cisaillement par force de
radiation

En 1990, Sugimoto et al [36] ont introduit la force de radiation acoustique
permettant de générer un point de focalisation au sein du milieu. En 1998, Sarvazyan a

proposé cette technique pour I'élastographie [1]. Le principe physique de génération
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d'un déplacement par ultrasons focalisés provient d'un transfert de quantité de
mouvement de 1'onde au milieu et crée une force volumique qui dépend de 1'absorption
du milieu, de l'intensité fournie et de la vitesse de 1'onde qui lui donne naissance. Pour
obtenir des déplacements d’amplitude suffisante, il est nécessaire de focaliser les
ultrasons sur un trés faible volume, tout en respectant les normes de puissances
d'émission. La focalisation et l'imagerie des déplacements sont assurées par la méme
sonde échographique. Seul le constructeur Siemens a développé un outil d'élastographie
par force de radiation appelé « Virtual Touch Tissue Quantification » disponible sur son
échographe Acuson S2000.
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Figure 1.10 : Elastographie par force de radiation.

Mode B et image d'élasticité d'un ventricule de souris. Source : Fahey et al [7].

Cette méthode originale intéresse plusieurs groupes de recherche. Citons
Nightingale [19], qui a proposé une approche basée sur la force acoustique de radiation
(Acoustic radiation force). L'étude la plus aboutie est sans nul doute I'élastographie
impulsionnelle par force de radiation [8], qui se différencie par la méthode de génération
de l'onde de cisaillement ou la source est controlée par les ultrasons. Une onde de
cisaillement plane est générée en focalisant les ultrasons, de maniére successive, a des
profondeurs croissantes et a une vitesse supérieure a la vitesse des ondes de
cisaillement. Un cone supersonique d'ondes de cisaillement est ainsi généré. L'ouverture
de ce cone est liée au rapport entre la vitesse de la source et celle de l'onde de

cisaillement.

Time

T

6m/s

Depth

6m/s

Plane shear waves

Figure 1.11 : Génération d'une onde plane de cisaillement par focalisations successives
des ultrasons.

Source : Bercoff et al [8]
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Cette méthode, appelée “Supersonic Shear Imaging” (SSI), a donné naissance a
I’échographe Aixplorer de la société Supersonic Imagine. Depuis 2009, c’est le premier
échographe sur le marché a fournir des images quantitatives d’élasticité [37]. Une étude
comparative de mesures de 1'élasticité du foie sur 113 patients [38] entre la méthode SSI
et le Fibroscan montre un bon accord de la quantification de la fibrose. Une application
sur milieu non homogene comme le sein est rendue possible [39]. En effet, la méthode
SSI permet d'effectuer une cartographie spatiale 2D de quelques centimétres de

1'élasticité, mais sans maitriser parfaitement la fréquence de 1'onde de cisaillement.

L.II1.2.e. Elastographie par Résonance Magnétique

La méthode d'élastographie par résonance magnétique (ERM) repose sur la
génération d'ondes de cisaillement monochromatiques par un vibreur externe. Un
appareil d’'IRM, avec des séquences appropriées, est utilisé pour mesurer la phase et
I'amplitude des déplacements dans le tissu [18]. A partir d'une succession d'images, la
vitesse de l'onde de cisaillement peut étre calculée [40]. En effet, en imagerie par
résonance magnétique, un déplacement induit un déphasage. Ainsi, il est possible
d'obtenir un déphasage proportionnel au produit scalaire du gradient de champ

magnétique et du déplacement généré.

On ne peut atteindre une grande précision avec cette technique uniquement si la
résolution spatiale est fine et donc si le temps d’acquisition est suffisamment long
(environ 5 min aujourd'hui). 11 est donc impossible de mesurer des organes en

mouvement comme le cceur. Un séquencgage spécial de I'acquisition IRM est nécessaire.

Malgré tout, l'imagerie par résonance magnétique est la seule technique qui
permet de mesurer le champ de déplacement dans les trois dimensions, contrairement a
l'imagerie ultrasonore classique. L'équation d'onde peut alors étre complétement

inversée pour déduire le module d'Young.

La faisabilité des mesures in vivo par ERM des tissus mous comme le foie [9], le
cerveau [41] et le muscle[42] a été démontrée mais la technique n'est pas encore

exploitée en clinique.
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Figure 1.12 : Elastographie par résonance magnétique d'un foie sain et d'un foie
cirrhotique.

Les élastogrammes montrent un module de cisaillement plus élevé dans le foie
cirrhotique. Source : Talwalkar et al [9]

1l existe plusieurs études comparatives entre les techniques ERM et 1'élastographie
impulsionnelle ultrasonore (Fibroscan) [43-44]. Elles montrent qu'il n'y a aucune
différence significative sur la mesure du module d'Young pour des milieux d'élasticité
inférieure a 8kPa. Au dessus de cette valeur, les mesures ERM sont inférieures par
rapport aux mesures par élastographie impulsionnelle. L'origine principale de ces

différences est la nature des algorithmes d'inversion utilisés par les deux techniques.

LIII.2.f, Elastographie par cohérence optique

L'élastographie par cohérence optique a été proposée par Schmitt en 1998 [45], en
se basant sur des travaux d'élastographie statique. Il a montré qu'il était possible de
mesurer les déplacements avant et aprés compressions des tissus. Les évolutions se sont
focalisées sur des sollicitations dynamiques comme dans les travaux de Liang et al [46]
ou Adie et al [47] qui proposent des excitations dans des fréquences audibles. La
profondeur du champ de mesure étant tres faible (de l'ordre du millimetre), cette
technique se limite a des zones superficielles, comme des applications intravasculaires
(van Soest et al [48]), ou la dermathologie (Liang et al [49]). Kennedy et al [50] ont

récemment proposé une reconstruction 3D du champ de déplacement.
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I.IV. Détection de mouvement par ultrasons ultra-rapides
En élastographie dynamique (impulsionnelle, continue), les ultrasons sont utilisés
pour suivre la propagation de l'onde de cisaillement a travers le milieu considéré. C'est-
a-dire qu'une onde de compression permet de détecter une onde de cisaillement. Ce
principe est connu sous le nom d'interférométrie ultrasonore depuis 1982 [51], ou
imagerie multi-ondes [52]. Cette technique a évolué au gré des évolutions en
élastographie : sono-€élasticité [15], statique [12], impulsionnelle [2]. Pour ce dernier cas ,
nous détaillons la technique mise en ceuvre pour suivre la propagation de l'onde de

cisaillement.

Le rapport mille entre la vitesse de l'onde de compression et de l'onde de

cisaillement dans les milieux mous biologiques permet de les dissocier, a partir de 1'ordre

de grandeur des longueurs d'onde de compression )»p et de cisaillement A_. Les

c

ultrasons ont une fréquence de quelques MHz, voire quelques dizaines de MHz en

imagerie abdominale. A ces fréquences, la longueur d’onde de compression des ultrasons

7\,7 est de quelques dixiemes de millimetres et donc trés petite devant la taille

caractéristique du milieu, de I'ordre de la dizaine de centimétres. De méme, la longueur

d'onde de cisaillement A, est de l'ordre du micrométre et ne se propage guére au dela

d'une distance de plusieurs millimetres. Le seul moyen de créer une onde de cisaillement
capable de se propager sur plusieurs centimétres est de diminuer la fréquence de
l'excitation. Comme illustré figure 1.2, il faut descendre en dessous du kHz. On peut aussi
remarquer qu'en dessous de la dizaine de kHz, 1'onde de compression traverse le milieu

en moins d'une longueur d'onde, donc instantanément.

On comprend qu'il n'est pas possible de créer une onde de cisaillement et une onde
de compression de méme fréquence avec la méme source. L'interférométrie ultrasonore
consiste a mesurer les déplacements engendrés par l'onde de cisaillement basse

fréquence en utilisant 1'imagerie ultrasonore.

Sans reprendre toute la théorie de l'imagerie ultrasonore, la suite explique
comment les déplacements du milieu engendrés par la propagation d'une onde de
cisaillement sont mesurés, par la technique d'interférométrie de speckle ultrasonore.
Cette technique proposée par Catheline [2, 27] pendant sa theése, consiste a estimer le
déplacement local entre deux signaux ultrasonores successifs. Elle fournit une mesure

des déplacements des diffuseurs uniquement dans I'axe du faisceau ultrasonore.

Le milieu a explorer est constitué d'un grand nombre de diffuseurs, considérés
disposés aléatoirement. Lorsque 1'onde ultrasonore rencontre ces diffuseurs, des échos

sont réfléchis aléatoirement, créant ainsi le speckle ultrasonore. Sans mouvement du
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milieu, les diffuseurs restent immobiles, ainsi le méme signal rétrodiffusé sera enregistré
au cours du temps. Au contraire, lors du passage de l'onde de cisaillement, les diffuseurs
se déplacent : le signal rétrodiffusé sera différent. Le calcul des déplacements engendrés

se base sur une technique de pseudo-autocorrélation. En pratique, une intercorrélation
sur des petites fenétres spatiales (entre 3 et 6 A ) est calculée entre deux signaux
successifs séparés par un intervalle de temps O,. Pour éviter une décohérence des

signaux, l'intervalle de temps 0, doit étre suffisamment petit. Cette technique considére
le mouvement local comme un simple décalage, calculé comme la position du maximum
de la fonction de corrélation. Afin d'augmenter la résolution de la mesure du décalage
(limitée encore aujourd'hui par Il'aspect électronique controlant la fréquence
d’échantillonnage temporel du signal ultrasonore), la fonction de corrélation est
interpolée au voisinage de son maximum par une fonction parabolique. Ainsi, la grandeur
mesurée est un déplacement pendant un intervalle de temps, soit une vitesse
particulaire. Bien que la grandeur observée soit une vitesse, il s’agit toujours d'un
moyen de mesurer un déplacement. C’est ce terme qui sera utilisé par la suite dans ce
manuscrit. La vitesse particulaire est la dérivée temporelle du déplacement. Elle ne doit

pas étre confondue avec la vitesse (de groupe ou de phase) de propagation de 1'onde.

En résumé, le déplacement local des diffuseurs dans l'axe du faisceau ultrasonore
est obtenu et permet de suivre la propagation du front de I'onde de cisaillement au cours

du temps.

I.V. Elastographie impulsionnelle: application au foie
Nous avons vu que la premiere application clinique (2003) de 1'élastographie

impulsionnelle est le Fibroscan de la société Echosens, spécialisée en hépatologie.

Les maladies engendrant une fibrose du foie sont nombreuses : hépatites
(chroniques ou non, alcooliques), cirrhoses alcooliques, tumeurs. L'étendue de ces
maladies explique le succes de la quantification de la fibrose hépatique. La méthode la
plus connue est la ponction-biopsie hépatique. Un échantillon du parenchyme de
quelques millimetres est prélevé en vue d'une analyse histologique. Cette analyse peut
étre considérée comme subjective, la reproductibilité n'étant pas toujours vérifiée. La
biopsie conduit au score METAVIR [53], qui quantifie 1'atteinte tissulaire. Le score de

fibrose permet de distinguer quatre classes, allant de I'absence de fibrose a la cirrhose.

Echosens a choisi de mesurer 1'élasticité du foie pour diagnostiquer la fibrose. Elle
a développé son systeme dans lequel le transducteur est fixé sur 1'axe du vibreur. Le
transducteur sert ainsi de vibrateur et de piston. De cette fagcon un acces limité au milieu

suffit et le systeme devient utilisable in vivo. La technique est commercialisée sous le
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nom de Vibration-Controlled Transient Elastography (VCTE) [54]. Le Fibroscan est dédié
a la quantification de la fibrose hépatique. 11 a été montré qu'il existait une bonne
corrélation entre 1'élasticité du foie mesurée sur des échantillons et la mesure par

analyse histologique de la fibrose sur ces mémes foies.

La vibration basse fréquence du piston engendrant une onde de cisaillement est
une impulsion large bande de fréquence centrale 50 Hz (une période de sinusoide
apodisée). Les différentes sondes different par la fréquence du transducteur
ultrasonore : 2,5 MHz pour la sonde XL, 3,5 MHz pour la sonde M, 5 MHz pour la sonde
S. Le choix de la sonde dépend essentiellement du gabarit du patient : plus la fréquence
ultrasonore est basse, plus la pénétration des ultrasons dans les tissus est importante, au

détriment de la résolution spatiale.

Lors d'un examen, la sonde du Fibroscan est placée entre les cotes au niveau du
7¢me espace intercostal du patient, en regard du lobe droit du parenchyme hépatique
(figure 1.13). La sonde doit étre orientée perpendiculairement par rapport a la paroi
abdominale. La pression exercée par la sonde est controlée en continue. La vibration

générée engendre la propagation d'une onde de cisaillement dans le foie.

/ “I‘;' il \-. 4
Transducteur
us

Figure 1.13 : Emplacement de la sonde Fibroscan.

La sonde doit étre placée au niveau du 7¢™ espace intercostal, en face du lobe droit du
foie.

Les signaux rétrodiffusés sont ensuite enregistrés et traités par la technique de
pseudo-autocorrelation, vue précédemment, pour obtenir 1'évolution spatio-temporelle
des déplacements (figure 1.14) dans le tissu sur lequel la propagation de 1'onde de

cisaillement est étudiée afin d'en déduire sa vitesse et donc 1'élasticité du milieu.
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Figure 1.14 : Exemple d'élastogramme de déformations.
La pente de la ligne blanche fournit la vitesse de propagation de I'onde de cisaillement.

Malgré de trés bonnes performances diagnostiques, il existe deux limitations a la

technique d’élastographie ultrasonore (VCTE) dans sa configuration actuelle :

1. Sila sonde n'est pas positionnée parfaitement perpendiculairement par rapport a
la paroi abdominale, la mesure d’élasticité mesurée peut étre faussée. En effet, le
front d'onde n'étant pas sphérique, un angle est alors présent entre la direction
de visé ultrasonore et la direction de propagation de l'onde de cisaillement. Le

cosinus de l'angle affecte les mesures.

2. De rares artefacts peuvent étre introduits sur les élastogrammes. Leur origine
exacte n'est pas connue, mais serait liée a 1'écartement des cotes. Il semblerait
qu'une vibration parasite d'une céte (sonde qui touche la cote) émettrait a son

tour une onde de cisaillement.

Ces deux points sous entendent que la forme du front d'onde n'est pas connue in

vivo.
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I.VI. Conclusion du chapitre

L'élastographie est un domaine aujourd'hui en pleine expansion. Elle est
considérée comme un outil diagnostic en hépatologie, dont une application particuliére,
le Fibroscan, est utilisé en routine clinique et tend a devenir la méthode de référence
pour le dépistage et le suivi de la fibrose hépatique. Les autres applications découlant de
'élastographie, comme celles proposées par Supersonic Imagine ou Siemens,
commencent a s'introduire sur le marché, tout en étant moins spécialisées. Elles offrent
un nouveau moyen d'imager les propriétés des tissus comme le sein, le foie ou la
prostate. L'élastographie par résonance magnétique peut étre considérée comme un outil
complémentaire et non concurrentiel puisque que contrairement a 1'élastographie

ultrasonore, I'accés aux machines est difficile et spécialisé, comme tout examen IRM.

On note qu'a ce jour, peu d'études quantitatives ont vérifié la cohérence des

mesures entre toutes les techniques d'élastographies.

Le chapitre II a pour vocation d'étudier la propagation de 1'onde de cisaillement en
simulant celle-ci par la technique des éléments finis. Le chapitre III s’intéresse aux
propriétés spectrales des signaux ultrasonores rétrodiffusés. Le dernier chapitre
concerne la mise au point d'un algorithme d'estimation de la vitesse de cisaillement,

indépendant de l'orientation de la source de vibration.
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Chapitre 11 :

Elastographie impulsionnelle : vers un
laboratoire numérique

La modélisation des phénoménes de propagation d'ondes est un probleme que 1'on
retrouve dans de nombreuses applications physiques telles que la propagation d'ondes
acoustiques ou électromagnétiques. La simulation reste aujourd'hui un domaine délicat a
traiter. Ce chapitre propose de modéliser la propagation d'ondes mécaniques dans des

milieux mous élastiques.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

Symboles

(xl, Xo, x3) : repere cartésien ;
u= u(x, t) : champ de déplacement ;

_1(%+5u,

=2\ 3%, T ox,

) . tenseur de déformation d'ordre 2 ou (i, /)€
T : vecteur de contrainte ;

O, :tenseur de contrainte d'ordre 2 ;

Cu : tenseur d'élasticité d'ordre 4 ;

A : coefficient de compression, constante de Lamé ;

W : coefficient de cisaillement, constante de Lamé ;

0 : masse volumique ;

f: fréquence ;

E : module d'Young ;

Vv : coefficient de Poisson ;

<}
Il
o))
= |0) 2)‘9)

o)}
P

X3
| =

2 2 2
A= (2 + ? + (2 : opérateur Laplacien.
0'x, 0'x, 0Xx



IL.I. Introduction

Ce chapitre propose d'étudier la simulation de propagation d'ondes élastiques dans
un milieu homogene et isotrope appliquée a l'élastographie impulsionnelle, par la
méthode éléments finis (MEF) [2-5] afin d'obtenir des données numériques dans des
conditions expérimentales controlées. Ces données seront comparées a celles obtenues
par expérience et par des modeles analytiques. Pour cela nous avons choisi d’une part de
travailler sur des fantomes? et d’autre part sur un outil de calcul, basé sur la méthode
des éléments finis. Le but principal est de reproduire les artefacts observés sur les
élastogrammes lors d'expériences in vivo, ainsi que de fournir des résultats quantitatifs
sur la précision des mesures, qui nous serviront dans le dernier chapitre. Au final, nous
souhaitons pouvoir simuler entierement une expérience d'élastographie impulsionnelle

sur un maillage complet de la zone anatomique concernée.

Il s'agit alors de résoudre l'équation d'onde, en régime transitoire, dans des
milieux de propagation 2D/3D qui peuvent étre tres complexes, tels que les matériaux
élastiques hétérogénes et anisotropes ou visco-élastiques ainsi que dans des domaines de
géométrie quelconque. Pour ce type de milieux, une approximation numérique de
I'équation d'onde est nécessaire car les méthodes analytiques sont inutilisables. Nous
verrons qu'un modele purement élastique, homogéne et isotrope permet d'obtenir de

bons résultats, tres proches de la réalité.

Les résultats de simulation présentés dans ce chapitre ont été générés avec le
logiciel COMSOL Multiphysics v.3.5a (COMSOL, Inc) pour résoudre les équations aux
dérivées partielles associées a l'analyse transitoire de la propagation d'une onde de
cisaillement par méthode des éléments finis. En dernier lieu une comparaison rapide des
résultats obtenus avec un autre logiciel de simulation (Altair Hyperworks v10) sera

présentée.

I1.II. Rappels des principes de la mécanique des milieux
continus

IL.I1.1. Propagation d'ondes en milieux élastiques
La mise en équation de la propagation d'ondes en milieux élastiques repose sur le
respect des lois de I'élastodynamique couplées a la loi de comportement du milieu. La
forme la plus classique des équations d'onde est celle d'équations différentielles du
second ordre. Pour les milieux homogenes, elles aboutissent au probleme aux valeurs

propres sous la forme de l'équation de Christoffel [6]. Dans cette partie, nous

2 Un fantéme est un milieu qui mime une situation d'intérét. En imagerie ultrasonore, et plus particulierement
en élastographie, les fantémes permettent de simuler des propriétés différentes telles que I'élasticité et
l'atténuation des ultrasons.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

rappellerons les notions de tenseur de contrainte et de déformation, ainsi que la loi de
Hooke généralisée. Les hypothéses posées permettent de décrire le comportement des
tissus a partir des constantes de Lamé (A et 1), du module d'Young (E) et du coefficient
de Poisson (v). Ces hypotheses caractérisent un milieu solide élastique linéaire et

isotrope.

Nous rappellerons les notions utilisées dans le cas général de la mise en vibration
des particules d'un milieu élastique, ol la propagation d'ondes est gouvernée par la
théorie de 1'élasticité de Cauchy et Poisson, fondée au 19°™ siécle. La suite est une

description des notions utilisées dans cette théorie pour une description Lagrangienne.

Le systeme de coordonnées sera cartésien orthonormé (x 1,xz,x3) .

IL.I1.1.a. Tenseur de contraintes
Dans un milieu continu non déformé, sous l'action de forces externes, le milieu se
déforme et les particules du milieu sont déplacées de leur point d'équilibre. Il en résulte
l'apparition de forces qui tendent a faire revenir le milieu a son état d'équilibre, ce sont
les contraintes internes. Les forces extérieures peuvent étres soit appliquées
mécaniquement a la surface du milieu, soit directement induites dans le milieu par un

champ de forces. Ces contraintes ont la dimension d'une pression.

Dans le schéma de la figure II.1, nous présentons le vecteur d’une contrainte

interne 7 correspondant a un élément de surface dS appartenant a un élément de

Force
extérieure

V

Figure I1.1 : Définition de la contrainte

-

La contrainte T s'exprime comme la force par unité de surface dS , correspondant a un
élément de volume dV situé dans le volume global V
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volume interne dV . T s’exprime comme la densité surfacique de force sur une facette

d'orientation 7 (équation II.1) [7].

7 df
T=1 (IL.1)
s500 dS

Le vecteur contrainte est composé d'un effort normal, parallele a 7 et de deux

efforts tangentiels, dans le plan de la facette.

Pour une description compléte de la contrainte, toutes les composantes de la
contrainte doivent étre prises en compte. En considérant un élément de volume
représenté par un cube élémentaire, la premiére condition d'équilibre qui repose sur le
principe de l'égalité de l'action et de la réaction, c'est a dire qu'elles se neutralisent

mutuellement, induit que les forces s’exercant sur ce volume sont directement définies

par le vecteur de contraintes 7 (T I, T ,) (figure IL.2), s'exercant sur trois faces

perpendiculaires.

Figure I1.2 : Présentation des 9 composantes du tenseur de contrainte.

Oy , 02 et 033 sont les composantes normales et le reste des composantes sont les
contraintes de cisaillement.

D'apres le théoreme de Cauchy, I'ensemble des contraintes engendrées par un
champ de force sur un élément de volume, peut étre explicité par un tenseur d'ordre

deux, le tenseur de contraintes :
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o df,
0,= lim — (I1.2)
Voas~0dS
ou dS ; est un élément de surface élémentaire de normal 7;, et O; représente la
composante selon 72; de la force s’exercant sur la surface de normale 7; .

-

Le vecteur contrainte 7 s'explicite a l'aide des 9 éléments O; qui compose le

tenseur de contrainte O, tel que:

T(x,i,t)=0c(x,t)7 (I1.3)
ou

O0=|0, 0, Oy (IL.4)

La deuxiéme condition d'équilibre (le moment des forces agissant sur les surfaces

est nul) implique que le tenseur des contraintes soit symétrique ( 0;=0 ;) :

O O Op3
0=|0), Oy Oy (11.5)
O3 Oy Op

Le tenseur de contrainte se réduit donc a 6 composantes distinctes.

IL.II.1.b. Tenseur de déformations
Lorsqu’'une force mécanique est appliquée sur un milieu élastique, celui-ci se
déforme : chaque point du milieu subit un déplacement. Ce déplacement est considéré
comme fonction vectorielle de l'espace et du temps et se note u=u (x , t) . L'hypothése

des petits déplacements et petites déformations permet de donner l'expression de la

déformation :

o 1| 0w Ou (IL.6)
7 2\0x; Ox,

La déformation est définie comme une « dérivée spatiale » des déplacements, c'est

a dire par rapport a (x 10 %25 x3) . C'est donc, dans le cas général, un tenseur d'ordre 2.

La déformation est sans dimension.

Le tenseur de déformation est symétrique et défini par 6 composantes :
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€=18, €, £y (IL.7)

Les termes diagonaux représentent les déformations de compression et de
dilatation, aussi appelées déformations principales (premiere, deuxiéme et troisiéme).

Les autres termes représentent le cisaillement.

II.I1.1.c. Loi de Hooke, tenseur d'élasticité
La loi de Hooke est la loi de comportement du milieu caractérisant les petites
variations de contraintes et de déformations. Cette loi relie de fagon linéaire les
composantes du tenseur de contrainte aux composantes du tenseur de déformation tel

que :

O :% C;‘jklgkl (11.8)

ou C,;, estle tenseur d'élasticité d'ordre 4, qui caractérise les propriétés du milieu. Il
est équivalent a une pression. Le tenseur de contrainte étant symétrique en i et j, le
tenseur d'élasticité est aussi symétrique en i et j. Le tenseur de déformation étant
symétrique en k et I, le tenseur d'élasticité est aussi symétrique en k et I. En d'autres
termes C,,=C, et C,,=C,, . De plus, Aki & Richard (page 21) [8] ont démontré
que d'apres les relations de Maxwell en thermodynamique, le tenseur d'élasticité est

symétrique, ainsi I'équation I1.8 s'écrit :

ou,
=) C. ., — I1.9
OU %‘4 ijkl 5)6, ( )

Dans le cas d'un milieu isotrope, la matrice d'élasticité devient invariante par
rapport a toute direction et est donc réduite a deux constantes élastiques qui s’expriment
en fonction des coefficients de Lamé: A, le coefficient élastique de compressibilité et u

le coefficient élastique de cisaillement.

La relation contrainte-déformation dans le cas d’un solide linéaire isotrope s’écrit

alors selon 1'équation :

oij=7\8ﬁ6ij+2usij (I1.10)

avec 617 le symbole de Kronecker soit :
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Oul| |A+2u A A 0 0 0| ¢%&n
Oy A A+2u A 0 0 0 || &2
Onl_| A A A+2u 0 0 0 || &5y

= II.11
Oy 0 0 0 2u 0 0 |[ley ( )
O, 0 0 0 0 2u O £
,012, - 0 0 0 0 0 ZMl ,812,

Dans le cas d'une sollicitation uni-axiale suivant la troisiéme direction, le tenseur

de déformation peut s'exprimer en fonction du coefficient de Poisson v :

g, 0 O ve,, 0 0
e=| 0 ¢, 0|= 0 wveg; O (I1.12)
0 0 ey 0 0 &5
Young a défini (vers 1800) le coefficient de proportionnalité E, sous le nom de

module d'Young . Ainsi 1'équation I1.11 devient :

0, =F ¢y, (I1.13)

avec
_ Ev ot u=—"t (11.14)
(1+v)(1-2v) 2(1+v) (I1.15)

On verra plus loin que W estrelié a C;.

La figure suivante montre 1'évolution de N et p en fonction de v pour un

module d'Young donné. On note que A tend vers l'infini lorsque v—1/2.

0.8
0.6
L G

0.2r

% 0.1 02 03 0.4 05
N
Figure I1.3 : Evolution des coefficients de Lamé en fonction du coefficient de Poisson..

Le module de compression ), tend vers l'infini lorsque v—1/2,E =1.
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Dans le cas des tissus mous, leur propriété d’incompressibilité se traduit par une
valeur du coefficient de Poisson v égale a 0.5. On obtient alors une relation directe

entre Eet p:

E~3u (IL.16)

Ce résultat est une approximation. En effet, les tissus biologiques ont un
comportement complexe, et la loi de Hooke n'est pas scrupuleusement vérifiée. La
composition des tissus est difficilement quantifiable car elle dépend de chaque individu
et de 1'état pathologie du tissu. Certains tissus peuvent étre anisotropes, non-linéaires et
visco-élastiques. Dans ce cas, il est nécessaire de formuler certaines hypothéses et
conditions expérimentales spécifiques afin de pouvoir appliquer le modéle de la loi de
Hooke aux matériaux biologiques. Par exemple, pour une contrainte d'une durée
extrémement petite, le comportement visco-élastique peut se simplifier en un
comportement simplement élastique. Dans le cas des petites déformations, la majorité

des tissus mous sont linéaires.

Il est généralement admis qu'en premiére approximation, un milieu comme le foie
est isotrope. De plus, la courbe contrainte-déformation présente des non-linéarités
uniquement pour des déformations supérieures a 10 %. Or, dans le cas des techniques

d’élastographie, les déformations engendrées sont inférieures a ces 10% (cf § ILIIL.2. ).

IL.I1.1.d. Equations de I'élastodynamique
Une perturbation mécanique susceptible de se propager est gouvernée par les lois
de comportement que nous venons de détailler, et par 1'équation du mouvement résultant
de la loi fondamentale de la dynamique, la seconde loi de Newton. Linéarisées pour des

petits déplacements et appliquées a une particule, ces deux lois sont données par :

Ou, < 00,
Lzllzz Oy+ft
o T 0x,
o _ZC %
e e P

Y
(I1.17)

avec f, la force par unité de volume agissant sur le milieu considéré dans la direction

X;, p la masse volumique.

IL.I1.2. Equation d'ondes

On se place dans le cas général tridimensionnel. On peut réécrire le systeme
d'équation (I.17) en injectant I'expression du tenseur de contrainte ©,;=A¢g,;0,+2ue,

(loi de Hooke) pour obtenir 1'équation d'onde sous la forme d'une équation différentielle
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du second ordre pour un champ de déplacement :

o u; o u,
= — |+ f. (I1.18)
Z 8x 8x Z‘H ox; 8x 8xj6xj /i
Cette equation peut s'écrire pour toutes les composantes du champ a l'aide

d'opérateurs vectoriels :

2_> - = e
P%Z(MJFMV(V'?!)WA?!H (I1.19)
t

Cette équation est un systeme de trois équations différentielles d'ordre 2 a trois

inconnues, et fait apparaitre I'équation d'onde élastique en milieu homogéne.
Comme tout champ vectoriel, la décomposition d'Helmholtz permet de décomposer

ce champ de déplacement # et de force _f en sommes de deux champs. Dans le cas du
champ de déplacement, il est divisé en deux termes : ’Ipzv ®, un rotationnel nul

(onde de compression) et JCZV/\AM une divergence nulle (onde de cisaillement), c'est

a dire comme la somme d'un gradient (d'un champ scalaire @, ) et d'un rotationnel (d'un

champ vectoriel A4, ). La source est elle aussi divisée en deux termes : une source de

-

=V o f) et une source de cisaillement (f s =V A

-

compression (f )

-

Af) , tel que :

—

i=Vo, +V/\A
7=Vo +Vrd,

ou P, et A s sont les potentiels d'Helmoltz concernant la force et P, et A4, les

(I1.20)

potentiels d'Helmoltz concernant le déplacement. Ces potentiels scalaires et vecteurs

obéissent respectivement a une équation d'onde longitudinale et transverse découplées.

En représentant 1.19 avec cette décomposition du champ et en posant f =0, nous

obtenons les équations de d'Alembert qui s'écrivent :

2 2 7
I A - p0A, (IL.21)
A2 a7 =0 et A4, 5 =0 (11.22)
Que I'on peut aussi écrire :
0P, 2 p gy e 04, _ A4 (I1.23)
07 ro e o0p o (11.24)

ol ¢ = At+2p et ¢ =" sont les vitesses de propagation des ondes de
P p s p

compression et de cisaillement. Le module d'Young E est alors relié a la vitesse de
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cisaillement selon :
E=3u=3pc’ (I1.25)

Dans les milieux mous, on a: A>>p (V—> 1/2) . La vitesse des ondes de
compression est donc tres supérieure a la vitesse des ondes de cisaillement (d'un facteur
1000). Londe de compression se propage instantanément et si la fréquence des ondes est
basse (<500 Hz), elle s’atténue rapidement. De plus, la longueur d'onde de 1'onde de
compression est bien plus grande que le milieu a explorer. Par exemple, pour une
fréquence de 100 Hz, la longueur d'onde de l'onde de compression est d'environ 15 m

alors que les milieux a explorer ont une taille de 1'ordre de la dizaine de centimetres.

Ces potentiels n'ont pas de signification physique, et ils n’apparaissent pas dans la
solution finale ou un terme de couplage relie les deux ondes. Cette solution finale peut

étre introduite en utilisant les fonctions de Green.

I1.I1.3. Représentation par fonctions de Green

La propagation des ondes élastiques dans un solide homogeéne, isotrope et infini

est gouvernée par la relation fondamentale de la dynamique, combinaison des équations
I1.17 et I1.19 pour un vecteur de coordonnées spatiales 7 et un temps ¢ donné :

p%qwx)ﬁ(ﬁﬂ(?,t))+uAﬁ(7,t)+7(?,f) (I1.26)

Cette équation est appelé équation classique de Navier, ou A et W sont les coefficients

de Lamé du milieu.

Si la force extérieure volumique ? est supposée ponctuelle et impulsionnelle, elle

est modélisée par un Dirac spatio-temporel :

F(7.6)=08(¢)8(7) (I.27)

Cette force est définie au centre du repére cartésien, au temps zéro.
Les solutions de 1'équation II1.26 avec une force impulsionnelle (II.27) dans un
milieu infini sont les fonctions de Green gif(?’,t) développées par Aki et Richards [8].

Ces fonctions analytiques permettent de relier le déplacement suivant une direction i a la
contrainte appliquée suivant une direction j a 1'origine par une source ponctuelle, ou i et
J peuvent étre chacun des trois axes du repéres. Ces fonctions ont été calculées par Love
en 1944 puis par Achenbach [9] en 1973 et Aki et Richard en 1980 [8]:

w(7.0)=[ T 1,7 e 70+ g7 0)+(F 1)) d v 128
|R4 J
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ou i est la composante du vecteur déplacement et j la direction de la force.

. 1 1
gh(7,1)= yag;éﬁ—ll)

Y 4npci c,
- 1
gf/(r’t>: 2(64‘1_YiY_/)_6<t_L)
4npc ro s (I.29)
oS (F )= (3y,y,—0,) L [ rol—t)dr
y 4T[p tdyJ U r3L
avec yl:%etyj:g—;, 0, est le symbole de Kronecker et r=||7| .

Les trois fonctions précédentes correspondent aux trois termes suivants :

P 1 r
1/ Le terme de compression & (’” , l): 2 Yiyj‘_é (l__) : champ ondulatoire a
4npc, r ¢,

rotationnel nul se propageant a la vitesse ¢, , il est purement longitudinal.

1
(ng_yz‘yj') 6(1‘_L) : champ

S(—>
2/ Le terme de cisaillement g;;(” ,f): ” c
N

4rtpcf

ondulatoire a divergence nulle se propageant a la vitesse ¢, , il est purement transverse.

<
[ t8(t—t)d T : ce champ

14

3/ Le terme de couplage g§s(7, t)=ﬁ(3yiyj—6ﬁ)%
r

A

n'est ni a rotationel nul, ni a divergence nulle. Comme démontré par Sandrin et al [10],

3

il ne décroit pas en »*, mais en »~* lorsque la durée du signal émis est trés inférieure

a la différence entre les temps d’arrivée de 'onde de cisaillement et de l'onde de

compression. Il est aussi appelé terme en champ proche. En champ tres proche, c'est a
dire pour ” <3/4%; ou M estla longueur d'onde de cisaillement, le terme de couplage
décroiten r .

Des phénomenes de diffraction et de couplage apparaissent donc en champ proche
et trés proche. Ces phénomenes ne sont pas négligeables dans nos conditions et les

expressions de Green en tiennent compte.

Le phénomeéne de diffraction a lieu lorsque le signal émis rencontre un objet de
taille supérieure a la longueur d’onde de cisaillement. Le terme de couplage quant a lui

d’origine complexe, peut s’expliquer intuitivement dans les tissus mous par le fait que,
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les temps d'arrivées des ondes de compression et de cisaillement étant tres espacés, il
existe une sorte de « rééquilibrage » aprés le passage des ondes de compression. En
effet, lors de sa propagation, 1’'onde de compression laisse sur son parcours des sources
de cisaillement secondaires (aux interfaces par exemple) attribuées a la réaction du
milieu incompressible qui s’oppose a la déformation imposée par I’onde de compression

en engendrant du cisaillement.

Afin de modéliser le champ de déplacement généré dans le milieu par une source

quelconque ;‘(? z) , il suffit d’appliquer le principe de superposition et de convoluer

spatialement et temporellement la solution de Green avec la fonction source :

-

i(7,0)=[ dufff 7(E,1)2(7-E.1-1)dE (I1.30)

Nous avons vu que le déplacement pouvait étre écrit sous la forme

= @ D+ @ A A (équation I1.20). Pour calculer ce déplacement, Aki et Richard [8] ont

montré que :

= 1 1 ¢
Vo=——0By,y—-9,)=) tf(t—1)dT
1 1 r
+ Yy — ft——
P zy,yjrf( p)
VN (-8, [ o li—v)d
4np 7 (11.32)
1 1 7
— —9.. )= t——
4T[pC§(YlYJ U)rf( CS)

ou f (t) est la force appliquée dans la direction x; .

En négligeant le terme de compression, en se plagant dans un milieu semi-infini, et
en prenant en compte la taille de la source, ces équations aboutissent aux fonctions de
Green simplifiées, introduites par Sandrin et al [10]. Les fonctions de Green simplifiées
dans un milieu semi-infini different des fonctions de Green classiques pour les milieux
infinis d'un facteur 2 [11]. Ce facteur provient de la présence d'une interface jouant le
role d'un miroir [11] et conduisant a une deuxieme source obtenue par symétrie de la
premiere source. La source primaire étant située sur I'interface, la source secondaire est

confondue avec elle. Lexpression des fonctions de Green simplifiées est alors donnée par
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

gi(7.t)~g;(r.t)+g; (F.1) (I1.33)
Contrairement aux fonctions de Green exactes, les fonctions de Green simplifiées

sont facilement intégrables. On suppose par exemple que la contrainte est appliquée
selon 'axe X3 . Dans ce cas :

fi=/,=0
f3(7,6)=8(F)al(t) (11.34)

ou a(t) est homogene a des NI/m*=Pa

Apres intégration, on aboutit a 1’expression suivante selon 1'axe de la source :

2 (x2+R?Y)

2R tz3/z §i OSt<\/(x3 )
hy(7 . t)= plx+R) e €s (I1.35)

0 Si MSZ‘
CS
dont on déduit
+00

uy (7, 0)=hyxa(t)= [ hy(t)a(t—1)d (I1.36)

— o0

ou a (t ) est la contrainte appliquée en Pa.

Ceci fournit une solution analytique trés simple pour le calcul du déplacement

axial en fonction de la contrainte a (t) .

En élastographie impulsionnelle, a une fréquence de 50 Hz et en considérant que
I'onde de cisaillement se propage a une vitesse de 'ordre de 1,5 m/s, la longueur d’onde
est de 30 mm. Les sondes du Fibroscan ont des pistons de diametre généralement
compris entre 5 et 12 mm et sont donc de taille non négligeable par rapport a la
longueur d’onde. Pour étudier la réponse impulsionnelle de diffraction d'un piston, il est
donc nécessaire de prendre en compte les contributions de chacune des surfaces

élémentaires du piston.

Dans le cas d'une source ponctuelle, en prenant i = j dans le systéme d'équations
I1.29, on remarque que la composante de cisaillement pur est nulle. La différence de
vitesse de propagation entre les deux ondes permet de négliger la composante de
compression et le terme de couplage est alors prépondérant. Ce terme de couplage se

traduit par la présence d’une onde de couplage longitudinale.

Dans le cas d’'une source étendue, la composante de compression peut toujours
étre négligée mais un terme de cisaillement pur apparait. Celui-ci se rajoute au terme de

couplage en champ proche toujours présent.
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Catheline [1] a calculé le module de la transformée de Fourrier des déplacements
autour des temps d’arrivée de l'onde de compression et de l'onde de cisaillement.
Lamplitude des déplacements est donnée en fonction de la fréquence de chacune de ces
ondes. La comparaison de leur spectre, figure II.4, fournit les valeurs des fréquences

pour lesquelles ces ondes dominent.
ondc S onde P
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o
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Module de la transformée de Fourrier
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10° 10* 10° 1 10° 107

£=200 KHz Fréquence (Hz)
Figure I1.4 : Module de la transformée de Fourier de I'onde de cisaillement (S) et de
I'onde de compression (P).
Les ondes de cisaillement et de compression dominent a basse et haute fréquence
respectivement. Source : Catheline [1]

Nous venons de voir que les fonctions de Green donnent une base théorique de la

propagation d’onde dans les solides élastiques. Elles seront utilisées dans la suite.

I1.III. Description des problématiques a simuler

On souhaite simuler par la méthode des éléments finis une expérience
d'élastographie impulsionnelle basée sur la machine Fibroscan. Dans le parenchyme
hépatique, la vitesse de propagation des ondes de compression est d'environ 1500 m/s et
celle de cisaillement est comprise entre 1 et 5 m/s. La vitesse de 1'onde de cisaillement
est mesurée en calculant un élastogramme de déformation. D'apres I'équation (I1.25), le
module d'Young est directement lié a la vitesse de cisaillement. Les ondes de cisaillement
et de compression sont engendrées par une impulsion mécanique basse fréquence
appliquée perpendiculairement a la surface de la peau par le transducteur ultrasonore
mono-élément jouant le role d'un piston. Ce transducteur permet de suivre la
propagation de I'onde de cisaillement par des techniques de corrélation entre les échos
ultrasonores rétrodiffusés successifs (lignes RF), et permet d'estimer le déplacement

provoqué par cette onde dans le milieu.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

L'élasticité mesurée par élastographie impulsionnelle, si elle n'est pas corrigée,
peut étre biaisée par les effets de diffraction engendrés par la taille du piston devant la
longueur d'onde de l'onde de cisaillement et les effets de couplage entre les ondes de
compression et de cisaillement. Ces effets seront a vérifier lors des simulations par

éléments finis.

IL.III.1. Onde de cisaillement longitudinale

Afin d'expliquer comment une onde de cisaillement, qui dans le cas général est
transverse, peut étre polarisée longitudinalement, il faut revenir a la méthode de mesure
de sa vitesse. L'impulsion basse fréquence est donnée par un piston de surface non nulle.
Les déplacements engendrés dans le milieu sont mesurés le long de 1'axe ultrasonore,
supposé colinéaire avec l'axe de la direction de propagation de 1'onde de cisaillement.
Seule la projection du vecteur déplacement sur cet axe est accessible. Si on discrétise la
surface du piston en sources élémentaires (en couronnes concentriques), la réponse
impulsionnelle de diffraction sur 1’axe ultrasonore est la résultante de la contribution de
chaque source élémentaire. Ceci est le principe de Huygens qui stipule que tout élément
de la surface de la source peut étre considéré comme une source secondaire, émettant

une onde sphérique. Ces ondes vont interférer entre elle pour former 1'onde diffractée.

La figure suivante montre la décomposition vectorielle de la réponse
impulsionnelle en un point sur 'axe ultrasonore. La somme des contributions des effets
de diffraction de chaque source élémentaire, induit une onde de cisaillement polarisée le
long de l'axe de vibration. La résultante est alors un vecteur de déplacement paralléle a

la direction de I’axe de vibration, donc polarisé longitudinalement.

En conclusion les déplacements induits dans le milieu par 'onde de cisaillement

sur l'axe ultrasonore sont purement longitudinaux.
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Piston

source ponctuelle

Figure I1.5 : Effets de diffraction sur I'onde de cisaillement

Réponse impulsionnelle de diffraction sur l'axe du piston : I'onde de cisaillement se
polarise longitudinalement.

IL.II1.2. Propriétés mécaniques des tissus
biologiques
Dans les parties précédentes, nous avons vu que l'élastographie impulsionnelle
repose sur des hypotheses fortes sur le milieu : élastique, homogene, isotrope et

incompressible. On propose dans la suite d'expliciter chaque hypothése.
Visco-élasticité?

Lorsque la contrainte mécanique appliquée au milieu est dynamique, la visco-
élasticité est a priori un parametre a ne pas négliger, contrairement au cas d'une
contrainte statique, car les constantes de temps du modéle visco-élastique sont
supérieures au temps de contrainte. Un milieu viscoélastique est un milieu se comportant
comme un fluide visqueux et comme un solide élastique. Pour étudier leurs propriétés

visco-élastiques, les tissus biologiques sont généralement modélisés par un modele de

Maxwell généralisé. Celui-ci est composé d'un élément hookéen G, (un ressort) mis en
paralléle avec plusieurs modéles de Maxwell (un ressort G; en série avec un

amortisseur 7, ), eux méme en paralleles, comme le montre la figure I1.6.

3 Le comportement viscoélastique est intermédiaire entre le caractére visqueux du miel par exemple, et le
comportement élastique d'un solide (ressort)
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

Figure I1.6 : Modéle visco-élastique de Maxwell généralisé.

G, le module de rigidité associé au ressort et N le coefficient de viscosité associé a
I'amortisseur caractérisant un fluide newtonien.

Ce modeéle est régi par I'équation dynamique suivante :

O'(l)=jé(T)r(l—T)dT (I11.37)

avec o la contrainte axiale, ¢ la déformation et I' le module de relaxation. Celui-ci est

défini par la série de Prony :

N
[(t)=G,.+), Giexp(—%) (I1.38)

i=1

avec G, le module de rigidité a long terme (aussi appelé module de cisaillement),

N, . e .
T ’:E le temps de relaxation de Maxwell, G, le module de rigidité associé au ressort

1

et N, le coefficient de viscosité associé a 'amortisseur représentant un fluide newtonien.

Samur et al [12] ont mesuré par rhéologie les parametres du module de relaxation
pour N = 2 sur trois foies de cochon a une fréquence d’excitation de 0.1 Hz (tableau
I1.1).

Cochon #1 Cochon #2 Cochon #3

G, (kPa) 2,4 3,69 0,83

G, (kPa) 1,73 2,5 3,33
1, (5) 0,98 1 1,2
T, (s) 5,65 9 10,64

G, (kPa) 4,59 3,19 5,09

Tableau II.1: Coefficients de relaxation du modele de Maxwell généralisé pour trois foies
de cochon, avec une fréquence d'excitation de 0.1 Hz. Source : Samur et al [12] .
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Pour évaluer l'influence de la viscosité sur nos mesures, nous pouvons exploiter
ces valeurs de modeéle et comparer les valeurs du module de relaxation pour t = 0 ms et

pour t=80 ms, soit le temps d'une expérience d'élastographie impulsionnelle :

Cochon #1 Cochon #2 Cochon #3

'(Oms) (kPa) 8,72 9,85 9,25
I'(80ms) (kPa) 8,51 9,57 9,17
Différence 2,40% 2,90% 0,80%

Tableau I1.2: Coefficients de relaxation a t = 0 et 80 ms, pour les trois foies de cochon de
I'étude de Samur et al [12] .

Ce tableau met en évidence une stabilité du coefficient de relaxation pendant le
laps de temps d'une expérience d'élastographie impulsionnelle pour une fréquence
d’excitation de 0.1 Hz. Dans notre cas, la fréquence d’excitation est de 50 Hz. Il n’existe
a I'heure actuelle aucune technique rhéologique permettant d'atteindre cette fréquence
et donc de mesurer des temps de relaxation plus faibles. Il semble malgré tout possible
de supposer le foie comme non visqueux, et donc purement élastique, avec des temps de
relaxation supérieurs a la seconde. On peut en déduire que ces foies de cochon sont tres

peu visqueux lorsqu'ils sont soumis a une excitation impulsionnelle.

L'élasticité effective E est définie par la relation suivante :
E=2G(1+v)=3K(1-2v) (11.39)

avec K le module d'élasticité isostatique ("bulk modulus" en anglais), G le module
de rigidité (aussi appelé module de cisaillement p) et v—1/2 le coefficient de
poisson. Le module d'élasticité isostatique est la constante qui relie la contrainte au taux
de déformation d'un matériau isotrope soumis a une compression isostatique. L'élasticité

E est donc approximativement égale a trois fois le module de rigidité a long terme.

Il n'est pas possible de déterminer les parametres d'un tel modéle sur les fantémes
utilisés dans ce chapitre sans avoir recours a une étude rhéologique a plusieurs
fréquences. Cependant, il est possible de mesurer leur viscosité dynamique, notée n; .

Celle-ci correspond a la contrainte de cisaillement qui accompagne l'existence d'un

gradient de vitesse d'écoulement dans la matiere.

Dans notre configuration, la viscosité peut étre calculée par la méthode du
centroide [13], ou la viscosité dynamique est proportionnelle au décalage de la fréquence

centrale de l'onde de cisaillement (centroide) suivant la profondeur de pénétration. Il a

été montré [13] que la viscosité de cisaillement 1, est donnée par :

72



Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

_ 1 clp df(z)
s 4t A(z) dz

avec ¢, la vitesse de propagation de l'onde de cisaillement, p la densité du milieu, fla

(11.40)

fréquence de 1'onde de cisaillement et

_ m,(z)m,(z) _ m;(z)
A(z)= () o () (I1.41)

ou mn(z)zf f"S(z, f)df avec S(f,z) le spectrogramme des déplacements.

L'équation I1.40 n'est valable que sous deux hypotheses : les effets visqueux sont

petits devant les effets élastiques, et les effets de diffraction ont été corrigés.

En appliquant cette technique aux fantomes utilisés dans notre étude, on a mesuré
que la viscosité de cisaillement des fantomes est de n~0,127+0,0012 Pa.s . Ce
résultat montre que les fantdmes sont peu visqueux et peuvent étre assimilés a des

milieux purement élastiques®.

Les propriétés mécaniques nécessaires a la simulation dans le cas d'un

comportement purement élastique sont I'élasticité, c'est a dire le module d'Young E, le

coefficient de poisson Vv, et la densité p. Le modele est supposé purement élastique et

est modélisé par un seul élément hookéen.
Homogénéité

Du point de vue macroscopique (~mm), le foie est considéré homogene devant la
longueur d'onde de cisaillement. Seules les structures de type vaisseaux sanguins ou

canaux hépatiques produisent des inhomogénéités.
Linéarité (en milieu homogeéne)

Un milieu est considéré comme linéaire lorsque la relation entre contrainte et
déformation est linéaire, c'est a dire une fonction affine ol la pente est proportionnelle
au module d'Young : ce n'est malheureusement que rarement vrai sauf pour de petites

déformations inférieures a 10% (figure IL.8).

Pour étudier la réponse de différents milieux a une contrainte, nous avons mis en
place un pseudo-banc de rhéologie (figure II.7). Celui-ci est constitué d'une balance
calibrée (le déplacement du plateau en fonction de la masse est connu) communicant
avec un ordinateur, et d'une platine de translation verticale d'une précision de 1 pm (M-
ILS, Newport Corporation), surmontée d'un plateau. Le milieu a caractériser est placé
entre ce plateau et la balance, les surfaces de contact sont fixées. Un déplacement du

plateau engendre une déformation du milieu. La contrainte est alors relevée par le biais

4 Ordre de grandeur : 0, =0.001Pas w,,=1Pas m,,=10Pas
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de la balance. Nous avons testé trois milieux : un fantome de 6 kPa, un foie apres

hépatectomie, et une mousse polyuréthane de type emballage (figure 11.8).

Platine de
translation

Milieu a
caractériser

Balance

Figure I1.7 : Pseudo-banc de rhéologie.
La platine de translation déforme le milieu, la contrainte est évaluée par la balance.

Nous avons représenté dans le figure I1.8 les courbes de contrainte des trois
différents milieux. La partie linéaire de ces courbes correspond a un comportement
linéaire (la contrainte est proportionnelle a la déformation) et réversible. Au-dela, on
entre dans le domaine plastique, qui correspond a un comportement non linéaire et
irréversible. Le modele élastique linéaire correspond a la premiere phase de la réponse
du matériau. On note une différence de forme des courbes entre les trois milieux. La
mousse a un comportement ductile, alors que le fantome et 1'échantillon de foie ont un

comportement d'élastomere.

En élastographie impulsionnelle, les déformations engendrées sont de 1'ordre de

/////
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique
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Figure I1.8 : Courbes contrainte-déformation de trois milieux.

Trois milieux ont été testés : une mousse polyuréthane (type emballage) de 45kPa (a), un
fantome de 6kPa (b) et un foie ex-vivo de 6kPa (c). Pour des contraintes <10%, la relation
contrainte-déformation est linéaire. Les lignes vertes représentent la partie linéaire des
courbes.

Isotropie

Un milieu anisotrope est un milieu qui présente des directions privilégiées de
déformation lorsqu’il est soumis a une contrainte. Cette caractéristique dépend de la
structure du milieu. Par exemple, le muscle strié est tres anisotrope du fait de

I'orientation des fibres musculaires.

Dans le cas d'un milieu homogeéne comme le foie [14] on peut considérer le milieu

localement isotrope.
Incompressibilité

Le foie est composé a 95% d'eau, il est généralement admis que le foie est

incompressible.
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IL.II1.3. Artefacts rencontrés sur les élastogrammes
Lors d'un examen Fibroscan, il arrive que la mesure d’élasticité effectuée soit

erronée, c'est-a-dire sur ou sous-estimée, en raison des artefacts sur 1'élastogramme.

Nous ne parlerons pas des problemes issus de la partie interférométrie ultrasonore
de la mesure, mais seulement de ce qui nous intéresse : la génération et la propagation
de l'onde de cisaillement. Ces artefacts ont une origine physique. Typiquement, il arrive
que l'on observe une onde de cisaillement de type E, « évasée », ou A pour « une forme
en A », résultat d'un espace intercostal trop petit (figure I1.9). Ces formes sont le résultat
d'une superposition d'ondes de cisaillement. Ces phénoménes sont mis en évidence
lorsque le piston (le transducteur) n'est pas adapté aux petits espaces intercostaux. La

source de ce phénomeéne n'est pas clairement identifiée mais il y a deux hypotheses :

1. le piston est en contact avec une cote. Dans ce cas, l'impulsion fait vibrer celle-ci,
et engendre une deuxieme onde de cisaillement, qui ne se propage pas dans l'axe

ultrasonore et qui par conséquent apparait plus rapide.

2. l'onde de cisaillement se propage dans les cétes, beaucoup plus rapidement que
dans les tissus alentours, modifiant le front d'onde en devenant des sources

secondaires.

Une des problématiques de ce chapitre est de recréer ce phénoméne dans un
environnement controlé, étant donné qu'il n'est pas envisageable d'acquérir une base de

données étiquetées sur des patients présentant des artefacts de mesures.
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Figure I1.9 : Exemples d'artefacts rencontrés sur les élastogrammes.

(a) onde A et (b) onde E. Dans les deux cas, deux ondes de cisaillement de vitesses
apparentes différentes semblent se propager.

I1.II1.4. Précision des estimations

Les simulations par éléments finis visent a reproduire des mesures faites au cours
d'expériences, sans le bruit de mesure. Elles peuvent fournir des estimations
quantitatives sur la précision des mesures des parametres d’intérét (la vitesse de
cisaillement en l'occurrence) lors du développement de nouveaux algorithmes (cf
chapitre IV). Les simulations permettent également de construire une base de données
riche, sans incertitudes des parametres entrants (élasticité, fréquence, géométrie...) et
sortants (déplacements), c'est a dire dans des conditions expérimentales parfaitement
controlées. L'avantage non négligeable vis a vis des modeles analytiques, développés a
partir des fonctions de Green, est que les simulations par éléments finis reproduisent
quasi-parfaitement la réalité, et ne considérent plus le milieu comme semi-infini, et

homogene. Les phénomenes de rebonds sur les bords, d'interférences et d'atténuations
sont reproductibles numériquement.

77



IL.IIL.5. Intéréts des simulations numériques
Nous voulons simuler la propagation d'ondes de compression et de cisaillement
dans des milieux élastiques, voire visco-élastiques, de géométries variables, pouvant étre
composés de différentes géométries et donc de différents types de milieux (masse
volumique, élasticité, module de Poisson...) correspondants par exemple a la graisse, aux

muscle, au squelette, et au parenchyme hépatique.

Les phénomeénes de couplage entre les ondes et de diffraction dus a la taille du
piston peuvent étre simulés, ainsi que les phénoménes de bords / interfaces (réflexion /

transmission).

Par ailleurs, on souhaite étre capable de créer des bases de données rapidement,
parfaitement controlées, évitant ainsi de travailler sur des données expérimentales.
Enfin, découvrir l'origine des artefacts rencontrés sur certains élastogramme serait un
atout non négligeable, une simulation sur une anatomie 3D compléte permettant de

prédire la forme du front d'onde en élastographie impulsionnelle.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

II.IV. Simulation numérique

Cette partie de la these consiste a exploiter un outil de simulation numérique
permettant la propagation d'ondes mécaniques dans un milieu homogéne / hétérogene et
isotrope appliquée a l'élastographie impulsionnelle, par la méthode des éléments finis
(MEF). Les comportements mécaniques du foie et des fantomes sont modélisés par un
modeéle mécanique, qui peut étre soit un modele élastique, soit un modele viscoélastique.
Le but de ces simulations est de pouvoir simuler une acquisition élastographique
reproduisant au mieux l'anatomie humaine (foie, cotes, tissus sous cutanés, graisse...)
pour mieux comprendre les aberrations constatées in vivo, ainsi que de construire des
données tres proches de la réalité, sans les bruits de mesure et parfaitement controlées.
Des modeles de propagation d'ondes élastiques basés sur des méthodes analytiques
(fonctions de Green) ont été développés et étudiés pour des milieux homogénes et semi-
infinis [10, 15] . Bastard et al [16] ont utilisé une méthode pseudo-spectrale pour
résoudre 1'équation d'onde appliquée a 1'élastographie impulsionnelle. Cette méthode est

plus restreinte au niveau des degrés de liberté du milieu (géomeétrie, hétérogénéité...).

II.IV.1. Plan de simulations

La mise en place d'une simulation numérique nécessite une prise en main
minutieuse de l'ensemble des parametres du logiciel. 11 est dans premier temps
nécessaire de créer un modele de comportement se rapprochant au mieux de la réalité et
de paramétrer le logiciel d'éléments finis. Nous commencerons par la mise en place d'un
modele élastique avec une géométrie simple, facilement étudiable expérimentalement et
relativement proche du modéle analytique. Ce modeéle permettra d'affiner le
paramétrage du logiciel ainsi que d'identifier les limites d'utilisation. Pour cela, nous
comparerons les déplacements en termes de forme, de fréquence et d'amplitude calculés
par éléments finis et par le modele analytique ainsi que par l'expérience sur fantome.
Nous discuterons de l'influence du paramétrage du logiciel sur les résultats et sur le

temps de calcul.

Nous nous pencherons ensuite sur le probleme plus complexe de la modélisation
réaliste de I"anatomie 3D, visant a recréer les aberrations décrites précédemment.
L'ensemble des simulations ont été réalisées sur une machine Intel Core2Quad Q6700 @

2.67 GHz disposant de 16 Go de mémoire.

II.IV.2. Principe des simulations par éléments finis
La méthode des éléments finis permet de résoudre des problémes de physique ou
plus généralement des équations différentielles avec des conditions aux limites

spécifiques.
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L'équation de Navier (I1.26) montre que le probleme de 1'élasticité est régi par un
systeme d'équations aux dérivées partielles du second ordre. Ces équations se prétent
bien au calcul analytique et a l'approximation numérique par la méthode des
différences finies. Cependant, la complexité des conditions aux limites et de la forme
géomeétrique des corps solides rend en général une solution analytique impossible. Pour
les approches numeériques, on préfere en général la méthode des éléments finis (MEF) a
la méthode des différences finies, qui exige un domaine « structuré ». En effet, la
formulation variationnelle en MEF permet une prise en compte des conditions limites

liées aux vecteurs de contraintes, alors que cela reste délicat en différences finies.

Le volume (ou surface) d'étude est divisé en éléments géométriques simples
constituant le maillage. En général, ces éléments sont des tétraedres (ou triangles). La
parameétrisation MEF permet d'exprimer un champ local des déplacements en fonction
de ses valeurs aux nceuds du maillage. Toutes les équations de comportement et les
conditions aux limites sont ainsi discrétisées, uniquement aux nceuds. Le probléme se

rameéne a un systeme d'équations qui permet de trouver une solution discrete.

Dans notre cas, si une contrainte est appliquée sur le volume, le probléme a

résoudre consiste a calculer les déplacements de tous les noeuds du maillage.

Les inconvénients des éléments finis sont liés aux artefacts non-physiques, tels que
la dispersion numérique ou l’atténuation numérique dans un milieu élastique. Une
méthode standard utilisée pour minimiser ces artefacts est appelée méthodes d'éléments
finis d'ordre élevé. Cet ordre qualifie la précision (degré du polynome) avec laquelle les
opérateurs discrets approchent les opérateurs continus de dérivation temporelle et
spatiale. Dans notre étude, nous avons utilisé I'ordre 2, qui est actuellement le standard
('ordre 4 commence a émerger). On peut aussi rajouter les problémes de stabilité
numérique, assurant la non-amplification des erreurs d’arrondi a chaque itération. La
stabilité doit étre vérifiée a travers de multiples expériences numériques, sans quoi les
simulations sont inexploitables. Enfin, la question du matériel informatique utilisé
(mémoire, puissance de calcul, parallélisation...) n'est pas négligeable. En effet, la
quantité de mémoire limite le nombre de mailles du modele (16 Go de RAM limitent a
environ 600000 tétraedres) et la puissance de calcul est directement liée au temps de

résolution.

On peu citer en exemple Palmeri et al [17] qui ont utilisé la méthode par éléments
finis (LS-DYNA, Livermore Software Technology Corporation ) pour simuler la
propagation d'ondes induites par le méthode ARFI. IIs montrent qu'un maillage fin est
nécessaire, ce qui augmente considérablement le temps de calcul. Chen et al [18] ont
aussi utilisé la méthode par éléments finis (Abaqus) pour simuler cette fois ci les ondes

de cisaillement appliquées a I'ERM, sur un modele géométrique simple. Ces études
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

montrent que le pas de temps nécessaire a la résolution de la propagation des ondes

dépend de la vitesse de 1'onde la plus rapide, c'est a dire I'onde de compression.

La base de toute méthode d'éléments finis est le concept de formulation

variationnelle introduit par Courant [19] (Annexe A).

I1.IV.3. Définitions et validations d'un modele simple
L'estimation du module d'Young en élastographie impulsionnelle repose sur
I'hypothese que les tissus mous biologiques sont purement élastiques. En réalité, ils ont
un comportement plutot viscoélastique. La viscosité est utilisée pour décrire le
comportement des fluides et plus précisément leur résistance a l'écoulement. Un milieu
visqueux ne répond pas instantanément a l'application d'une contrainte ou d'une
déformation. Ce comportement peut étre décrit a 1'aide de modeéles rhéologiques [6-9]
basés sur des éléments élastiques (solide hookéen) et visqueux (fluide newtonien)
obéissant respectivement aux lois suivantes :
o, =F¢

elas (I1.42)

de
O—visq:nz (11.43)

avec o la contrainte en Pa, ¢ la déformation, £ le module d'élasticité en Pa et n la

viscosité en Pa.s. Les techniques de calcul de cette viscosité en élastographie

impulsionnelle ne permettent pas de construire un modele viscoélastique. Nous avons vu
que la viscosité n , calculée par la méthode du centroide [10], des fantomes utilisés pour
la validation du modeéle en éléments finis est de M~0,127 Pa.s . Nous avons donc

supposé que les fantomes sont peu visqueux et peuvent étre assimilés a des milieux

purement élastiques.

Les propriétés mécaniques nécessaires a la simulation dans le cas d'un
comportement purement élastique sont 1'élasticité, c'est a dire le module d'Young E, le
coefficient de poisson o, et la densité p du milieu. Le modele est supposé purement

élastique et sera modélisé par un élément hookéen.

I1.IV.4. Comparaison entre Simulation - Réponse
analytique - Expérience
I1.IVA4.a. Parametres de simulations
Le modele utilisé dans la simulation en éléments finis est purement élastique et
axi-symétrique afin de gagner en temps de calcul® par rapport au méme modele en trois

dimensions. En effet, le nombre de mailles dans le modele axi-symétrique est tres

5 D'un facteur 10. Le temps de calcul pour simuler 80 ms de propagation est d'environ 20 mins.
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inférieur au nombre de mailles du modele 3D. Nous avons reproduit dans une expérience
physique la méme géométrie cylindrique a partir d'un fantome (figure 11.10). Le fantéme
est un gel composé d'un mélange de copolymere SEBS (Styrene-Ethylene/Butylene-
Styrene) et d'huile de type vaseline. Il a une forme de cylindre évasé (affaissement di a
son propre poids) de hauteur 70 mm, son diameétre inférieur est de 120 mm et supérieur

de 115 mm. Le piston a un diamétre de 9 mm.

L'élasticité E dépend des fantome utilisés : 6.00 £ 0.23 kPa (Min =5.5 kPa, Max
=6.5 kPa). On pose v=0,4999, les équations I1.21 a I1.23 impliquent une vitesse de

cisaillement de 1,41 m.s™ (pour f =50 Hz : A=~40 mm) et une vitesse de compression de
100 m.s!. La différence de vitesse de compression avec la vitesse réelle supposée (1500
m/s) est négligeable car elle est tres atténuée. La taille maximale des mailles des
¢éléments finis a été fixée a 2 mm (soit 1/20 A) pour un total de 17669 mailles. Cette taille
de maille est un bon compromis entre temps et précision de calculs (nous expliciterons

plus tard l'influence de ce parametre, cf figures I1.12 et I1.13).

Fantome

Figure I1.10 : Photographie de I'expérience a simuler.
Le fantéme est surmonté de la sonde Fibroscan, de telle sorte de créer une axi-symétrie.
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Figure II.11 : Application du mouvement du piston sur le maillage.

Déplacements longitudinaux induits dans le maillage par le piston at =7 ms ett = 20
ms sont représentés avec une échelle de couleurs.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

Pour spécifier la précision et parfois influencer la performance, il faut définir les
parametres de tolérance absolue (par défaut = 0,001) et relative (par défaut = 0,01) du
solveur temporel. Les tolérances absolue et relative contrdlent l'erreur a chaque pas
d'intégration. Plus précisément, soit U le vecteur solution correspondant a la solution a
une certaine étape de temps, et soit E l'erreur estimée sur U par le solveur au cours de
cette étape le temps. Lors d'une analyse temporelle, le pas de temps est accepté

lorsque :

LZ _”Ef“» <1 (IL.44)
N3 Ai-f-RHUi”

avec U,le vecteur solution, £, l'erreur estimée dans ce vecteur, N le nombre de

degrés de liberté, 4, la tolérance absolue et R la tolérance relative. En d'autres termes,

le pas de temps est accepté si :
|E | <max(R-U,, 4,) (I1.45)

Les tolérances absolues peuvent étre choisies par variable. Par exemple, dans le
modele axi-symétrique, les variables sont : uor=u/r les déplacements selon 7 divisés
par la distance de 1'axe de symétrie et w les déplacements selon z . Pour le modele 3D,
les variables sont les déplacements u# selon x, les déplacements Vvselon ), les
déplacements w selon z . Nous verrons dans la suite que ces tolérances ont une grande

influence sur les déplacements simulés.

Afin que la solution ne diverge pas numériquement au cours du temps, le logiciel
d'éléments finis nécessite qu'on lui précise un parametre, controlant l'erreur maximale

autorisée sur le calcul des déplacements a un temps donné. Ce parametre, que l'on note

Atol , doit étre inférieur aux plus petits déplacements envisagés. Dans la suite, nous

avons fixé ce parametre a Atol =10"*m , sachant que l'ordre de grandeur des

déplacement de l'onde de cisaillement estde 1.10 ®m .

Nous avons étudié dans un premier temps l'influence du nombre d'éléments
(mailles) par longueur d'onde et du parametre Atol . Pour ce faire, nous avons calculé
l'erreur quadratique moyenne (RMSE pour root-mean-square error) entre les
déplacements calculés par éléments finis et par les fonctions de Green (en milieu semi-
infini). Bien entendu, on ne peut pas atteindre une erreur nulle puisque nous ne sommes
pas dans les mémes conditions aux limites, mais cette erreur doit tendre vers un

minimum. Les figures I1.12 et I1.13 montrent l'influence, sur la précision et le temps de
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calculs, du nombres d'éléments par longueur d'onde a Atol fixé (Atol =10_8m), et

l'influence de Atol au nombre d'éléments fixé (M = 20).

On note effectivement qu'une tolérance absolue de 10 m et que 20 éléments par
longueur d'onde garantissent une bonne convergence du solver, tout en gardant un

temps de calcul limité. Ce dernier résultat rejoint les travaux de Roth et al [20].
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Figure I1.12 : Influence de la tolérance absolue sur la précision des déplacements, pour
une taille de maille fixée.
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Figure I1.13 : Influence du nombre d'éléments par longueur d'onde sur la précision des
déplacements, pour une tolérance absolue fixée.

Une tolérance absolue de 10 °m permettrait de gagner en temps de calcul.
Malheureusement, lorsque le modele sera complexifié avec 1'ajout des cotes, une telle
tolérance ne permettra pas des calculs correct de propagation dans celles-ci. En effet,
leurs module d'Young est tres élevé, c'est a dire que les déplacements induits par 'onde
de cisaillement sont de trés faible amplitude.

Afin de valider les résultats de simulation, ceux-ci sont également comparés aux
déplacements obtenus grace a une résolution analytique du probléme basée sur les
fonctions de Green élastodynamiques vues dans II.II1.3. . Les fonctions de Green que nous
utilisons ont largement été utilisées dans la littérature [10, 15-16]. Nous avons

cependant rencontré des problémes concernant leur exploitation. Ces problemes sont
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

connus des auteurs , mais ils ne sont pas explicités.

Nous avons constaté que les calculs du champ de déplacement (forme, fréquence)
ne sont corrects que si 1'on convolue les fonctions de Green simplifiées (équation II.35)
par le déplacement du piston exprimé en métre, et non par la contrainte, qui correspond

a la dérivée seconde du déplacement.

Nous avons également constaté un retard inexpliqué systématique avec le

déplacement du piston. On constate qu'un retard en temps apparait a toutes les
profondeurs et ce retard est d'autant plus grand que la valeur ¢, est petite.
Typiquement, pour c,=1,41mls , ce retard est de l'ordre de 2 ms, tandis que pour

c,=4,47mls ce retard est de l'ordre de 0,8 ms. Nous n'avons pu identifier d'explication

pour ce retard.

A défaut de trouver une explication, nous avons regardé s'il était possible
d'apprendre ce retard. Une base d'apprentissage a été construite a partir du modéle
analytique,oll nous avons déterminé le décalage en temps en z=0 mm de la réponse
analytique et l'impulsion. Nous avons établi une relation empirique , quelle que soit la
fréquence de l'impulsion :

(I11.46)

ou C; est exprimé enm/s et T; en ms.

35

- Data
ak —3.1114/c
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Figure I1.14 : Décalage en temps observé en z=0 entre les déplacement fournis par le
modele analytique et I'impulsion.

I1.IV4.b. Comparaison
On souhaite comparer les résultats obtenus par les simulations MEE le modele
analytique et une expérience sur fantome (figures I1.15 a I1.17). Plus particulierement, on

releve dans les trois cas les déplacements longitudinaux en fonction de la profondeur sur
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'axe du piston, par rapport au temps.

Pour comparer correctement les résultats entre eux, il est nécessaire de clarifier
les mesures expérimentale sur fantome. Nous avons vu dans le premier chapitre qu'en
pratique, nous n'avons pas acces aux déplacements engendrés par 1'onde de cisaillement,
mais uniquement accés a la vitesse particulaire, mesurée par intercorrelation entre
lignes RF successives. Cette vitesse est ensuite dérivée par rapport a la profondeur pour
fournir une image des taux de déformations a partir de laquelle la vitesse de cisaillement
est calculée par des techniques de temps de vol. La vitesse particulaire est la dérivée
temporelle du déplacement. Elle ne doit pas étre confondue avec la vitesse (de groupe ou
de phase) de propagation de I'onde. Afin d’homogénéiser les mesures, les déplacements
calculés par le modele analytique et le modele numérique seront dérivés par rapport au
temps, afin d'obtenir les vitesses particulaires, puis celles-ci sont dérivées par rapport a

la profondeur pour obtenir les déformations.

Dans le modele analytique, le milieu est semi-infini, contrairement au modele en
éléments finis pour lequel nous avons utilisé un milieu fini, qui laisse apparaitre des
rebonds sur la base fixe inférieure (a 70 mm de profondeur).Sur la figure II.15,
I'amplitude maximale de la vitesse particulaire et des déformations, en fonction de la
profondeur de pénétration est repésentée. Elle permet de juger de la concordance des
atténuations. Le champ simulé est tres proche des fonctions de Green, et de 1'expérience.
La figure I1.16 illustre des élastogrammes obtenus par les trois méthodes. Ces figures
montrent que l'onde de cisaillement simulée se propage correctement dans le maillage

en termes de forme, d'amplitude et de temps d'arrivée.

-0.005¢

-0.01

—Simul MEF -0.015¢
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Figure I1.15 : Atténuations de I'onde de cisaillement avec la profondeur.

Courbes obtenues par simulation MEF axi-symétrique, modéle analytique (fonctions de
Green) et expérience sur fantome. Amplitude des vitesses particulaires (a) et des
déformations (b) maximaux en fonction de la profondeur.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

Time ms

(@)

Q 10 20 30 40 50 Q 10 20 30 40 50
Temps ms Temps ms

(b) (c)

Figure I1.16 : Elastogrammes correspondant a I'expérience sur fantéme (a), la simulation
MEF axi-symérique (b) et la solution analytique (c).

On observe tout d'abord un artefact de calcul sur I'élastogramme de I'expérience,
ou pour les profondeurs inférieures a 15 mm, une partie quasi verticale apparait sur la
bande noire. C'est un effet de bord, non physique, de filtrage des algorithmes du
Fibroscan. Les autres différences visibles proviennent du fait que, contrairement a la
résolution théorique, les simulation par MEF ont l'avantage d'étre plus proches de la
réalité. En effet, nous avons ensuite comparé les profils temporels et spatiaux des
vitesses particulaires et des déformations obtenues par l'expérience sur fantome, par
simulation en éléments finis et par les fonctions de Green. Cette comparaison est
illustrée figure I1.17. Dans le cas de l'expérience, la réalisation d'une géométrie axi-
symétrique est difficile et on ne peut pas affirmer que l'impulsion du piston vue par le
fantome est strictement identique a la consigne, celle-ci étant calquée sur le mouvement

du piston dans la simulation. Néanmoins, nous constatons que les déformations simulées

sont assez proches ( RMSE ~0,1 .107°%) des fonctions de Green si l'on se limite & la zone

d’intérét correspondant a la propagation principale de 1'onde de cisaillement.
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Figure 11.17 : Comparaison des vitesses particulaires (gauche) et des déformations
(droite)

Expérience sur fantome (bleu), simulation MEF axi-symétrique (rouge) et fonction

analytique (vert). Profils temporels pour z=11 et 20 mm (a,b) et profils spatiaux pour
t=20 ms (c)
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique

On remarque des différences de forme et d'amplitudes, essentiellement dues a la
précision de mesure du module d'Young et des vitesses particulaires par le Fibroscan. En
effet, la valeur du module d'Young, le parameétre entrant du modéle par éléments finis, a
été fixé a la valeur fournie par sa mesure sur le fantome, par la méthode d'élastographie
impulsionnelle sur le fantéme. Si on prend en compte 1'élargissement avec la profondeur,
du profil de I'onde de cisaillement induit par la faible viscosité du fantéme, le décalage
temporel est de 1'ordre de 0,1 ms.cm™ soit dans notre cas une différence de 0.17 Kpa.

Cette différence est de 1'ordre de la précision du Fibroscan a cette échelle d'élasticité.

Ces résultats confirment que l'on peut simuler la propagation d'ondes de
cisaillement engendrées par une impulsion et pourront mettre en évidence les

incertitudes de mesure, bruit di au dispositif d'observation du Fibroscan.

II.IV.5. Comparaison modele plan et axi-symétrique
Il est possible de simplifier un modele grace aux symétries géométriques. Dans le
cas d'un modele anatomique, aucune simplification ne peut étre appliquée. Il se pose
alors la question de ne s’intéresser qu'a une coupe, bien choisie, de cette anatomie pour

réduire le temps de calcul.

Cette partie est consacrée a la comparaison des vitesses particulaires et des
déformations obtenues a partir d'une géométrie axi-symétrique et d'un plan de coupe de

de la géométrie vue précédemment, simulant un fantéme (figure I1.18).

(a) e T

Figure I1.18 : Géométrie des modele axi-symétrique (a) et plan 2D (b).
Echelle en métre.

Dans le cas du plan 2D, le logiciel de simulation considére la troisiéme dimension

comme infinie. Ce qui veut dire que la surface de contact entre le piston et le fantome
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n'est pas respectée. La figure II1.19 représente les élastogrammes obtenus dans les
simulations sur les modeles plan 2D, 2D axi-symétrique et analytique. On remarque
nettement dans le cas du plan 2D, une onde de cisaillement de rebond provenant du fond
du fantome. Cela est directement lié au rapport des surfaces en contact. Cependant, ceci
offre toujours la possibilité de calculer la vitesse de propagation de 1'onde de cisaillement

puisque la vitesse de propagation principale n'est pas affectée par ce probleme.

La figure I1.20 représente 1'amplitude maximale de la vitesse particulaire et des
déformations en fonction de la profondeur de pénétration, obtenue dans les modeéles
analytique, 2D axi-symétrique et plan 2D. On remarque nettement que les vitesses
particulaires et les déformations obtenues dans le cas plan 2D sont de plus grandes

amplitudes, alors que le mouvement du piston est le méme.

Les profils temporels et spatiaux des vitesses particulaires et déformations
engendrées par 'onde de cisaillement (figure 11.21) sont assez semblables si 'on ne tient

pas compte des amplitudes.

Tous ces résultats montrent qu'un modéle purement 2D, sans symétrie, reste
potentiellement utilisable pour obtenir le phénomene global de propagation de I'onde de
cisaillement, mais ne fournit pas des résultats numériques exacts. Cela ne répond donc
pas parfaitement a notre objectif initial d'obtenir des données numériques dans des
conditions expérimentales controlées. Par contre, les simulations 2D axi-symétriques

fournissent un cadre de simulation idéal.

Quoi qu'il en soit, si on souhaite faire une premiere approche rapide d'un probleme
de propagation d'onde de cisaillement de géométrie 3D compliquée, le plan de coupe 2D
permet de se faire une bonne idée de ce qui se passe, sachant que les calculs sont
obtenus avec une grande précision et une bonne convergence, ce qui, on le verra, n'est

pas le cas de l'exemple 3D.
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Chapitre II : Elastographie impulsionnelle : vers un laboratoire numérique
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Figure I1.19 : Elastogrammes correspondant a la simulation MEF plan 2D (a), a la
simulation MEF axi-symétrique (b) et a la solution analytique (c).
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Figure I1.20 : Atténuation de I'onde de cisaillement avec la profondeur

Courbes obtenues par simulation MEF axi-symétrique et plan 2D ainsi que par le modéle
analytique (fonctions de Green). Amplitudes des vitesses particulaires (a) et des
déplacements (b) maximaux en fonction de la profondeur de pénétration.
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Figure 11.21 : Comparaison des vitesses particulaires (gauche) et des déformations
(droite).

Simulation MEF plan 2D (rouge), simulation MEF axi-symétrique (bleu) et fonction

analytique (vert). Profils temporels pour z=11 et 20 mm (a,b) et profils spatiaux pour
t=20 ms (c).
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II.IV.6. Réduction du temps de calcul

L'amortissement est important dans les analyses temporelle et fréquentielle. En
rajoutant un faible amortissement au modele, les déplacements infinitésimaux tendant
vers les tolérances de calculs tendent a disparaitre, ce qui permet d’augmenter le pas de
temps de la résolution. On ne cherche pas ici a résoudre le probléme de visco-élasticité,
puisque nous n'avons pas acces aux différents parametres du modeéle viscoélastique
généralisé de Maxwell pour nos fantomes. Cette section présente notre étude sur la
possibilité d’exploiter 1'amortissement de Rayleigh [21-22] afin de réduire le temps de

calcul sans modifier les déformations obtenues précédemment.

L'atténuation de type Rayleigh est un modéle général d'amortissement visqueux,
qui suppose que l'amortissement est proportionnel a une combinaison linéaire de la
rigidité k et de la masse m. Pour illustrer cela, considérons un systéme avec un seul
degré de liberté. La forme discrétisée de 1'équation de Navier avec amortissement peut

étre écrite comme:

mi+Eu+ku=f (I1.47)
ou m, & et k sont les matrices de masse, d’amortissement et de raideur. u est le

déplacement. Le parameétre d'amortissement est modélisé de la maniere suivante :

E=a,,m+P,k (11.48)

ou o , et 3, sont les paramétres d'amortissement liés a la masse et a la rigidité.

Méme si un amortissement visqueux est indépendant de la fréquence, il est
possible de 1'utiliser dans une analyse fréquentielle. L'amortissement visqueux utilise un
facteur de perte n comme parametre d'amortissement, mais sa mise en ceuvre est
différente de celle du facteur d'amortissement réel. On peut modéliser, en utilisant la

rigidité B, le parametre d'amortissement :

_m

Pa 2n f (11.49)
(11.50)

adM:O

Dans le cas de nos fantémes ou 7 est de 'ordre de 0,1 Pa.s , le parametre Buc est

de l'ordre de 2.10 . Une étude empirique a conduit a prendre ﬁdK:1-1077 . Le milieu
est toujours considéré purement élastique, mais le temps de calcul est divisé par deux.
Ceci est appréciable pour le passage au modeéle 3D. Les différences obtenues sont
négligeables. En effet, nous avons calculé que l'erreur quadratique (RMSE) entre les
déplacements calculés avec les deux modeles (avec et sans amortissement), est de 1'ordre
de 1x10°.

93



II.IV.7. Anatomie 3D
Les perspectives d’utilisation de ces modeles numériques en élastographie
impulsionnelle sont nombreuses : étude de milieux hétérogenes, étude de l'influence des
cotes... Les perspectives nécessitent la modélisation de la géométrie d'un foie a partir

d’images scanner afin de construire un modéle 3D de la zone d'intérét.

II.IV.7.a. Modéle anatomique

Nous avons utilisé un modeéle anatomique distribué par 1'IRCAD (Strasbourg,
France). Celui-ci contient les maillages surfaciques (triangulaires) du foie et des cotes au
format vtk (figure I1.22) d'un patient en inspiration compléte, c'est a dire que le foie est
légérement plus bas que dans le cas normal. Les maillages surfaciques ont été créés a
partir d'images scanner segmentées. Une segmentation des différents tissus d’intérét a
été réalisée sur chaque coupe, créant ainsi des masques (images binaires). A partir de
ces masques, on peut construire un maillage surfacique grace a la triangulation de

Delaunay. (voir Annexe B) par isosurface.

Nous commencerons a nous intéresser a la propagation d'ondes de cisaillement
uniquement dans le foie engendrées par un piston. Le foie a un volume d'environ 1,4
litres pour un total de 400 984 tétraédres (de taille < 5 mm, soit A/10 si E=10kPa).
On associe a chaque noeud le calcul un certain nombre de degrés de liberté sur chaque
élément, dépendant du nombre de variables essentielles du probléme. Le modele
comporte 1 742 796 degrés de liberté. Il est malheureusement impossible d'utiliser une
valeur du parametre Atol aussi faible que précédemment tout en conservant un temps
de calcul raisonnable (< 2 semaines). Le nombre de mailles n'est pas seul responsable de
l'augmentation du temps de calcul. La mise en contact du piston sur la surface du foie

est beaucoup plus compliquée que dans le cas du fantome, ou les deux surfaces de

contact sont planes. Ici, au temps #=0, le piston n'est pas en contact complet avec la
surface du foie. Dans ce cas, lors du mouvement d'enfoncement du piston, la surface en
contact va augmenter jusqu'a étre complétement en contact. Cette différence entre les

deux modeles augmente considérablement le temps de calcul.

La figure 11.23 illustre les déplacements calculés pour une valeur de Atol = 1075,
Malheureusement, nous avons vu (figure I1.12) qu'une valeur de tolérance de calcul si
grande ne permet pas d'obtenir des déplacements corrects. En résumé, nous avons un
temps de calcul extrémement long, pour le foie seul, et pour une justesse des calculs non
optimale. Il n'est donc pas possible de simuler, avec le logiciel Comsol, une expérience
d'élastographie impulsionnelle sur un maillage complet de la zone anatomique concernée

sur un ordinateur personnel. L'étude de McKenna et al [23] , utilisant Comsol pour

6 SiArol = 107, le temps de calcul passe a 12 heures
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simuler la propagation d'ondes de cisaillement et de compression dans un milieu
geophysique, ol la différence de vitesse entre ces deux ondes est de l'ordre 2 et non de
1000 dans notre cas, montre qu'il est possible d'atteindre une solution sur une machine
de bureau avec un temps de calcul raisonnable.

Figure I1.22 : Géométrie de I'anatomie considérée comportant le maillage surfacique du
foie, des cétes et de la peau.

Time=0.04 Boundary: x-displacement [um] Max: 8.739

8

Min: -11.713

Figure I1.23 : Exemple de déplacements engendrés par un piston au contact du foie.
Atol =10°

II.IV.7.b. Simulation sur coupe 2D du modéle
anatomique

Face aux limitations de calcul en 3D, nous avons proposé de se limiter a un plan 2D
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de la géomeétrie 3D. Ce plan de coupe a été construit avec ParaView et comme le montre
la figure I1.24, il a été choisi de fagon a correspondre a l'emplacement standard d'un
examen d'élastographie. Dans ce cas, nous avons pu intégrer les cotes et la surface de la
peau, mais nous avons perdu une dimension. De plus, sans symétrie, le modeéle sera
purement 2D. Les résultats provenant d'un plan ont été étudiés dans le partie IL.IV.5., et
se sont révélés assez proche du modele axi-symétrique. Compte tenu de nos problémes,

ces résultats peuvent étre considérés comme un bon compromis.

Plan de
coupe

Figure 11.24 : Modéle anatomique 3D et plan de coupe sélectionné.

Nous reprenons la géomeétrie de la figure I1.24, constituée d'une coupe de foie, des
coOtes et de la surface de la peau. Notons que dans un premier temps, 1'espace entre la
peau et le foie sera considéré comme un seul milieu de type graisse. Rappelons que dans
la réalité, on note la présence, en plus de la graisse, du fascia thoracique (collé au foie),
des muscles intercostaux et du diaphragme. Le fascia peut étre considéré comme une
interface. Comme nous l'avons vu, les muscles ne sont pas des milieux homogenes, ni

isotropes.

Les cotes ont été considérées comme homogénes, de module d'Young de 10 GPa
[24-25] . Chaque cOte a été « montée sur ressort » afin de simuler l'élasticité de
déformation de la cage thoracique. Les ressorts ont une raideur de 1600 N/m. Ceci
correspond a des observations expérimentales, suivantes : une force de 8 N appliquée
sur une cote l'enfonce de 5 mm. L'élasticité du foie est fixée a 6 kPa comme

précédemment.

La figure II1.25 montre les déformations ( €,,) simulées pour deux valeurs

d'élasticité de la graisse (2 kPa et 12kPa) ol aucune contrainte initiale n'est appliquée au
piston, contrairement a la réalité ou on lui applique une force comprise entre 1 et 8 N. En

effet, nous avons eu des problemes au niveau de 'extraction des déplacements lors d'une
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application d'une contrainte statique initiale. La graisse a une épaisseur d'environ 30 mm

dans ce modele. On remarque que, en plus du rebond des ondes de cisaillement sur les

cotes, le passage de 1'onde de cisaillement dans les cotes fait vibrer celles-ci et qu'elles

réémettent des ondes de cisaillement, modifiant le front d'onde apparent. Dans ce

contexte, la connaissance de I'angle de mesure ultrasonore est primordial.

Sur les élastogrammes de la figure I1.26, on remarque que 1'onde de cisaillement

rebondit sur l'interface graisse / foie.
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Figure I1.25 : Premiere déformation principale, pour deux valeurs d'élasticité de graisse.
Elasticité du foie fixée a 6 kPa et de la graisse a 2 kPa, pour t=5 ms (a) et t=7 ms (b); et

a 12 kPa pour t=3 ms (c) et t=5 ms (d)
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(a) (b)
Figure I1.26 : Elastogrammes obtenus a partir du plan de coupe anatomique.

Elasticité de la graisse fixée a (a) 2 kPa, (b) 12 kPa, celle du foie est fixée a 6 kPa. On
observe nettement les rebonds sur l'interface foie / graisse.

A partir de ce plan de coupe, nous avons fait varier I'espacement entre les cotes ot
est appliquée la contrainte, ainsi que l'épaisseur sous cutanée afin de recréer les

artefacts « onde A » et « onde E » rencontrées sur les élastogrammes. Malheureusement,
toutes les tentatives ont échouées.

La liste suivante explicite les paramétres modifiables:
- Epaisseur sous cutanée,
«  Espacement des cotes,
+  Positionnement du piston par rapport aux cotes,
«  Flasticité des milieux,
+  Réponse des cotes aux chocs

Le nombre de parametres modifiables est important, ce qui rend le probléme
complexe. Le nombre de possibilités devient trés grand, et on ne prend pas ici en compte
la troisieme dimension.
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I1.IV.8. Simulation avec HyperWorks
Au cours ce cette these, nous avons eu la possibilité de tester un autre logiciel de
simulation par éléments finis : Altair HyperWorks (Altair Engineering, Inc). Nous avons
vérifié si ce logiciel comportait les méme contraintes que Comsol sur le temps de calcul
en 3D.

Dans un premier temps, nous avons vérifié que les déplacements obtenus étaient
en accord avec ceux obtenus par l'expérience sur fantome et par les fonction de Green. Il
faut noter que le pas d’échantillonnage en profondeur est directement lié a la taille des
mailles. Dans les figures suivantes, la taille des mailles est de 1 mm. Le logiciel ne
permet pas de créer un modeéle axi-symétrique permettant de gagner en temps de calcul.
Le modéle est donc un maillage 3D, avec un temps de calcul de simulation de 8 heures

pour la géométrie du fantome.

Depth mm

0 10 20 30 40 50 0 10 20 30 40 50
Time ms Temps ms

(@) (b)

Q 10 20 30 40 50
10 20 30 40 50 Temps ms
Temps ms

(c) (d)

Figure I1.27 : Elastogrammes correspondant a l'expérience sur fantéme (a), a la
simulation Comsol axi-symetrique (b), a la simulation HyperWorks (c) et a la solution
analytique (d).
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Figure I1.28 : Comparaison des vitesses particulaires (gauche) et des déformations
(droite).

Expérience sur fantéme (bleu), simulation Hyperworks (noir) et fonction analytique
(vert). Profils temporels pour z=11 et 20 mm (a,b) et profils spatiaux pour t=20 ms (c)
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Figure I1.29 : Comparaison des vitesses particulaires (gauche) et des déformations
(droite).

Simulation Comsol (rouge), simulation Hyperworks (noir) et fonction analytique (vert).
Profils temporels pour z=11 et 20 mm (a,b) et profils spatiaux pour t=20 ms (c)
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Figure I1.30 : Atténuation de I'onde de cisaillement avec la profondeur obtenues par
simulation MEF HyperWorks, modeéle analytique (fonctions de Green) et expérience sur
fantome.

Amplitudes des vitesses particulaires (a) et des déplacements (b) maximaux en fonction
de la profondeur de pénétration.

Les résultats de simulation nous ont amené aux conclusions suivantes :
premierement, les formes des vitesses particulaires et des déformations sont
équivalentes a celles simulées avec Comsol. Cependant, des différences d'amplitudes
sont perceptibles. Le tableau IV.3 rapporte les RMSE calculés entre les données simulées

et I'expérience : Comsol est Iégérement plus proche des données expérimentales.

RMSE Comsol HyperWorks
Déplacements 2,44x10* 3,92x10*
Déformations 1,2x103 1,4x10°3

Tableau I1.3: RMSE moyens calculés sur les déplacements et déformations entre les
logiciels de simulation et I'expérience sur fantéme.

Les différences obtenues avec HyperWorks proviennent peut-étre du fait que 1'on
ne peut pas définir l'erreur absolue de calcul souhaitée comme dans Comsol via la
tolérance (Atol). Les résultats précédant suggerent que l'erreur absolue de HyperWorks

est de l'ordre de 10 m.

La figure 11.31 montre les déplacements simulés a t = 40 ms dans un foie
d'élasticité 8 kPa. On remarque des erreurs numériques flagrantes au niveau de la base
du piston. Le gradient de couleur bleue a pour origine le gradient de déformations dii a

I'enfoncement du piston.

Le temps de calcul pour simuler 80 ms de propagation est d'environ 2h30 pour
310.000 éléments (2 mm), 14h30 pour 1.117.000 (1,25 mm) et 39h00 pour 2.231.000 (1

mm).

102
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Figure I1.31 : Exemple de déplacements obtenus sur le maillage du foie, a t=40 ms, avec
le logiciel Hyperworks
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Figure I1.32 : Elastogramme correspondant a la simulation Hyperworks sur le modele du
foie (a) et a la solution analytique en milieu semi-infini (b).
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Figure I1.33 : Comparaison des vitesses particulaires obtenues par la simulation avec
HyperWorks (noir) et la fonction analytique (vert) pour z=40 mm.

On observe un décalage en temps.

Le temps de calcul reste raisonnable, mais comme le montre les deux figures II.32
et I1.33, les calculs d'HyperWorks ne sont pas en accord avec ce qu'on attend en terme
d'élasticité (temps d'arrivée de l'onde) et de la forme du champ de vitesse particulaire
(en champ proche). Comme nous le suspections, il est trés probable que les tolérances de
calculs (I'erreur absolue du solver), qui ne sont pas paramétrables sont trop grandes, et
induisent des erreurs sur les calculs des déplacements. On peut en déduire que
contrairement a Comsol, Hyperworks ne semble pas utilisable pour simuler

numériquement, sur une géométrie quelconque une expérience d'élastographie
impulsionnelle.

Comsol est exploitable car son solver converge vers une solution correcte, mais
pour un temps de calcul extrémement long.
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Une liste des probléemes rencontrés avec HyperWorks a été établie :

« Echantillonnage spatial du vecteur de déplacements (axe d'observation) est

exactement égal a la taille des mailles, sans interpolation possible.

+ Difficulté pour obtenir un chemin de nceuds équidistants et alignés permettant

le calcul du vecteur de déplacements optimal.

+ Difficulté pour obtenir un maillage continu entre deux milieux (graisse et foie par
exemple), de telle sorte que les nceuds du maillage sur la frontiere des deux

milieux soient communs.
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IL.V. Conclusion du chapitre

La faisabilité de simuler la propagation d'une onde de cisaillement engendrée par
un impulsion basse fréquence par la méthode des éléments finis a été démontrée sur
fantome et sur un foie de taille réaliste [ITEC 2010, COMSOL 2010]. Les déplacements
engendrés sont comparables en terme de forme, d'amplitude et de temps d'arrivée a
ceux obtenus par l'expérience sur fantome bien que la viscosité de ceux-ci soit négligée.
Les simulations se sont montrées plus proches de la réalité que le modele analytique. En
effet, le modele analytique n'est valable que dans un milieu homogeéne et semi-infini. De
plus, nous avons mis en exergue que ce modéle analytique comporte deux incohérences.
Premierement, la réponse impulsionnelle nécessite d'étre convoluée non pas avec une
contrainte mais avec un déplacement. Deuxiémement, un décalage temporel apparait

pour toutes les profondeurs et reste inexpliqué.

Les erreurs de calcul de simulation dépendent principalement de la taille des
mailles et du paramétrage du solver. Les erreurs de calcul d'une simulation sont donc
inversement proportionnelles au temps de calcul. Dans de bonnes conditions de
simulations, nous avons pu exploiter les résultats sur fantdmes pour évaluer les erreurs
de mesure du Fibroscan. Une quantification plus juste des incertitudes de mesures du
Fibroscan nécessiterait de fabriquer un modele viscoélastique et donc de connaitre les

parameétres du modeéle, par rhéologie par exemple.

Nous avons montré qu'il est envisageable d'utiliser un modele anatomique
complexe. Cependant la résolution de simulations sur une géométrie 3D complexe
dépend essentiellement de la machine de calcul (puissance et mémoire). La comparaison
de deux logiciels d'éléments finis a permis d'identifier les qualités et limites de chacun.
Les sources provoquant des artefacts visibles sur les élastogrammes (ondes « A » et
« E ») n'ont pas pu étre déterminées, puisqu'il n'a pas été possible de mener a terme les
simulations sur une anatomie 3D. Des essais sur un plan de coupe, ou nous avons fait

varier I'espacement entre les cotes n'a pas permis d'engendrer ces artefacts.

La simulation par éléments finis de la propagation d'ondes engendrées par
élastographie impulsionnelle est un probléme complexe, beaucoup plus que nous le
pensions et n'a pas permis d'atteindre les objectifs que nous avions fixés : recréer les
aberrations rencontrées in vivo. Néanmoins, nous avons développé un modele
permettant d'obtenir des résultats numériques pour une expérience d'élastographie
impulsionnelle quelconque, sur une géométrie qui ne nécessite qu'un nombre limité de

mailles. Cet outil sera d'une grande utilité dans le dernier chapitre.

D'un point de vue pratique, la mise en place des différents modeles de ce chapitre

a été longue et fastidieuse. Les logiciels par éléments finis sont des « boites noires » qui
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sont difficiles a analyser et a paramétrer. Chaque vérification nécessite un long temps de
calcul, qui peut aller de 10 min a plusieurs semaines. On se rend donc compte assez vite
des limitations. Une résolution temporelle est I'application la plus compliquée que cette
méthode peut résoudre. Travailler sur des géométries compliquées, nécessitant des
tailles de mailles tres petites est la encore une limitation. Par exemple, les modeles
utilisés dans les simulations statiques de crash automobile ont un nombre de mailles
compris entre 50 000 et 500 000 pour un véhicule entier, contre 400 000 pour le foie
seul de ce chapitre. Il peut étre aussi utile d'investir dans un logiciel de Conception
Assisté par Ordinateur (CAO) afin de réaliser toutes les opérations géométriques sur les

modeles, puisque les logiciels de simulation par éléments finis n'ont pas cette vocation.

Enfin, le nombre de simplifications obligatoires pour la mise en place d'un modele
anatomique laisse envisager que l'on s'éloigne de ce que l'on cherche a simuler. La
propagation d'onde dans des milieux de caractéristiques mécaniques et géométriques

complexes est un probleme difficilement soluble par la méthode des éléments finis.
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Chapitre III :

Caractérisation des tissus par analyse
spectrale du signal ultrasonore

Ce chapitre s'est intéressé aux trois questions suivantes :

1. Une analyse spectrale du signal ultrasonore permet-elle d'estimer le stade de

fibrose du parenchyme hépatique comme le module d'Young ?

2. Une analyse spectrale du signal ultrasonore permet-elle d'identifier la
signature ultrasonore du parenchyme hépatique en vue d'une aide au

repérage de celui-ci ?

3. Enfin, une analyse spectrale du signal ultrasonore est-elle capable de
différencier des tissus adjacents, dans le but d'estimer la distance entre

sonde et parenchyme hépatique ?
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

IIL.I. Introduction

La caractérisation des tissus par ultrasons se base essentiellement sur des
parameétres contenus dans le signal rétrodiffusé, et non sur l'enveloppe de ceux-ci,
contrairement aux images classiques en mode B des échographes [3]. Cela permet
d'obtenir de plus amples informations sur la fonction et 1'état des tissus, ainsi que sur la
pathologie. L'application de la caractérisation des tissus a la détection d'une cirrhose
hépatique par Wells et al. (1969) [4] et Mountford et Wells (1972) [5] a marqué un
tournant dans l'application de ces méthodes. Hill et Chivers (1972) [6] ont contribué a un
examen scientifique de la diffusion du signal ultrasonore dans les tissus avec 1'espoir de
récupérer des données quantitatives. Depuis, cette branche médicale a connu un

développement considérable.

Les tissus biologiques sont souvent modélisés comme un ensemble de diffuseurs
ponctuels, contenu dans un milieu non diffusant. Considérant la variabilité biologique
inhérente, la répartition spatiale et l'amplitude de diffusion de ces diffuseurs sont
généralement décrits en termes statistiques. Les moments d'ordre 1 et 2 du signal
rétrodiffusé ont été utilisés pour extraire des informations utiles pour la caractérisation
des tissus [7-9]. Les spectres de puissance du signal RF sont utilisés pour calculer des
parameétres dit spectraux, liés a la taille et a la concentration des diffuseurs, ainsi qu'a
l'impédance des tissus [10-11]. L'hypothése souvent faite dans ces travaux est que 1'écho
ultrasonore est de statistique gaussienne, et que 1'enveloppe du signal a une statistique
de Rayleigh. Cette hypothese n'est pas toujours valable. Les modeles d'ordre supérieur,
ou de distribution de Rice ont été introduits pour tenir compte de 1'écart de gaussianité
[9, 12-14]. La distribution K a été proposée [15] comme modele de tissus contenant des
diffuseurs de concentration variable. L'autocorrélation du spectre de puissance du signal

rétrodiffusé a été utilisée pour estimer la taille moyenne des diffuseurs [7-9, 16].

Les méthodes fondées exclusivement sur le traitement des signaux rétrodiffusés
sont essentiellement des analyses spectrales, ou les caractéristiques du spectre de
Fourier, dites « integrated backscatter » sont exploitées par traitement du signal. Une
technique souvent utilisée dans la caractérisation tissulaire est de calculer et de prélever
un parametre pertinent, tel que la valeur du coefficient de rétrodiffusion et de créer une
image paramétrique en utilisant une carte de couleurs superposée au mode B. Une
meilleure discrimination est obtenue en combinant plusieurs caractéristiques [10, 17].
Feleppa et al. (2001) [18] a démontré qu'en utilisant des techniques avancées, comme la
classification a partir de réseaux de neurones, des différences entre les tissus sains et

cancéreux de la prostate peuvent étre déterminées.

Ce chapitre s'articule autour de trois travaux exploitant la caractérisation
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tissulaire sur signaux rétro-diffusés. La description de ces travaux est organisée de la

maniére suivante :

1. Tout d'abord un état de l'art des parametres ultrasonores existant dans la
littérature permettant une caractérisation des tissus biologiques, ainsi que leur

méthode de calcul.

2. Puis nous verrons leurs performances discriminantes vis a vis du stade de

fibrose.

3. Nous étudierons la signature du parenchyme hépatique, avec comme objectif et
contrainte une implementation temps-réel de l'algorithme développé pour le

Fibroscan, afin d'aider les praticiens a repérer plus facilement le foie.

4. Enfin, dans la méme lignée que le point précédent, nous nous intéresserons a un
algorithme de segmentation permettant de mesurer la distance entre la peau et

le parenchyme hépatique.

IIL.I1. Etat de l'art

Cet état de l'art présente les parametres (spectraux) ultrasonores connus dans la

littérature pour leur capacité plus ou moins discriminante entre tissus biologiques.

Lorsqu'une impulsion ultrasonore est envoyée dans un tissu et s'y propage, il se
produit une atténuation de I'énergie de l'impulsion. L'absorption, les réflexions et la
dispersion du signal ultrasonore sont les principaux mécanismes impliqués dans
l'atténuation de 1'énergie ultrasonore. Dans la suite, nous supposons qu'il n'y a pas d'effet

de diffraction du transducteur, ceci n'étant pas directement lié aux propriétés des tissus.

Les phénomenes de diffusion se produisent lorsque les structures internes des
tissus sont de tailles inférieures ou équivalentes a la longueur d'onde ultrasonore. Ils
dépendent de la taille et du nombre de diffuseurs ponctuels par unité de volume dans le
tissu. Le faisceau ultrasonore se reflete dans toute les directions, ce qui réduit la force de
I’écho. Malgré tout, 1'énergie perdue en raison de la diffusion est faible devant les

phénomeénes d'absorption [19-20].

IIL.IL.1. Signal rétrodiffusé: les origines du speckle
Un tissu est souvent modélise comme un ensemble de diffuseurs de taille
inférieure a la longueur d'onde. Le signal dispersé d'un tel objet est alors la somme des
réflexions de ces diffuseurs ponctuels, dont la phase est uniformément distribuée entre 0
et 2m. La diffusion ultrasonore est définie comme la redistribution de 1'énergie du
faisceau ultrasonore incident. Une onde ultrasonore peut subir trois types de diffusion:

spéculaire, diffusive et diffractive [1]. Le type est déterminé par le rapport entre la taille

114



Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

des diffuseurs et la longueur d'onde A du faisceau ultrasonore :

+ Spéculaire: se produit lorsque 1'objet de diffusion est grand par rapport a la

longueur d'onde ultrasonore.

+ Diffusive: se produit lorsque 1'objet de diffusion est de petite taille comparée a la
longueur d'onde ultrasonore. Le diffuseur rayonne dans toutes les directions

avec une différence de phase négligeable.

« Diffractive : se produit lorsque la taille de l'objet se trouve entre les deux

extrémes ci-dessus.

La plus importante est la diffusion dite de Rayleigh, ol la taille r des diffuseurs
(considérés sphériques) satisfait A/»>20 [21]. Ces diffuseurs sont essentiellement les
cellules du tissu, et son niveau dépend de la concentration en diffuseurs dans le volume
de résolution (volume qui a chaque instant contribue a la formation du signal rétro
diffusé).

Greenleaf et Sehgal (1992) [22] ont proposé un schéma de classement pour la
diffusion des tissus. Dans leur terminologie, la classe 0 correspond au signal rétrodiffusé
par une solution aqueuse contenant des suspensions de taille de l'ordre de 10°m. Ce
type de diffusion est di a des effets macromoléculaires, qui produisent de I'absorption et

la dispersion de la vitesse de I'onde ultrasonore.

La Classe 1 (diffusive) correspond a l'effet appelé speckle, est causée par une
densité de diffuseurs supérieure a 25 par volume de résolution. La diffusion de classe 1
provoque un phénomene d'interférences aléatoires qui engendre des fluctuations
statistiques qui ne refletent pas réellement la distribution des diffuseurs dans le tissu :
c'est le speckle. La juxtaposition des pixels sombres et clairs du Mode B n'est donc pas

la reproduction fidéle des points de diffusion mais correspond au bruit d'interférence.

La Classe 2 (diffractive), est la dispersion due a une densité de diffuseurs
inférieure a un par volume de résolution. Les effets de la classe 2 sont indépendants et

ces diffuseurs se distinguent par leur unique caractéristique spatio-fréquentielle.

La Classe 3 de diffusion est dite spéculaire, et est associée aux interfaces des

organes et aux vaisseaux sanguins.

Une quatriéme catégorie, la Classe 4, s'applique aux structures en mouvement tel

que le sang.

En pratique, le caractere gaussien des signaux rétrodiffusés est bien vérifié. Il
s'ensuit que l'intensité de 1'enveloppe suit une loi de Rayleigh ou de Rice suivant que la
diffusion soit, respectivement, de type non spéculaire ou spéculaire. La différence de

forme de ces deux distributions explique 1'alternance d'intensité que présente l'image
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ultrasonore. Cet effet, appelé speckle, dépend aussi de la distribution de diffuseurs dans
le tissu ; le speckle offre, donc, un moyen de différencier par imagerie les textures des

tissus.

PHILIPS
3:58:36 PM

Class 1 \ ; ‘4 Class 2

Figure III.1 : Une image échographique typique du foie, montrant les 3 classes de
diffusion.

Source : Szabo [1]

II1.I1.2. Modélisation du signal rétrodiffusé
Avant de présenter les parameétres spectraux caractéristiques des tissus, il est
nécessaire de modéliser mathématiquement le signal rétrodiffusé par le milieu a

caractériser. Etudions la densité spectrale de puissance du signal de rétrodiffusion (RF).

Lorsque le signal ultrasonore se propage dans un tissu biologique, celui-ci est
réfléchi par les diffuseurs du milieu. Ces diffuseurs, assimilés a des sources ponctuelles
trés proches, se comportent comme des sources secondaires émettant des ondes
sphériques. Celles-ci interféerent sur la surface du transducteur qui effectue une
sommation cohérente de la pression acoustique. La champ de pression arrivant au
transducteur est converti en un signal électrique. Ce signal est appelé signal
rétrodiffusé. Il est de nature aléatoire puisque les diffuseurs ont une répartition

géométrique aléatoire dans le milieu.

Soit S ( f.z ) le spectrogramme du signal RF a la fréquence f et a la distance z

du transducteur. Il est généralement modélisé par [23-24] :

S(f.2)=H(f)FIR(f ) exp(-2a(f)z) (II1.1)

ou H est la transformée de Fourier de la source ultrasonore, c'est a dire du pulse

ultrasonore et de la réponse electro-acoustique du transducteur. II modélise la fonction

de transfert du systeme d'émission et d'acquisition. R est la transformée de Fourier de
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la réponse de rétrodiffusion du milieu (des diffuseurs), supposée homogene dans le

milieu étudié. a( f ) est la fonction d'atténuation du signal ultrasonore en dB/cm. Ce
sont ces deux derniers termes qui traduisent l'interaction de 1'onde ultrasonore avec les
tissus. La formule III.1 n'est valable que dans le cas de petites fenétres temporelles. On
suppose que tous les diffuseurs du volume sont situés a la méme distance du

transducteur et qu'ils ont la méme fonction de transfert d'atténuation.

Le spectre de rétrodiffusion est généralement modélisé par une équation proposée
par Nicholas et al [19]:

R(f)oc f" (I11.2)

avec n le parametre qu'on appellera scattering power index (SPI), dont la gamme de

valeur s'étend de 0 a 4 dans les matériaux et de 1 a 2 pour les tissus biologiques [19, 25].

Le pulse ultrasonore émis est généralement constitué de deux périodes de
sinusoide apodisées. Il peut étre approximé adéquatement par une impulsion modulée

par une gaussienne menant a une distribution spectrale gaussienne s'écrivant:

7(./[7./?0)2
H(f)oce 2%0°

avec fo la fréquence centrale ultrasonore d'émission et O la bande passante de

(II1.3)

'impulsion.
A partir de cette modélisation, il est possible d'extraire les parameétres suivant :
« broadband ultrasound attenuation (BUA)
«  backscatterer coefficient (BSC)
+ integrated backscatter coefficient(IBC)
« scattering power index (SPI)
- effective scatterer size (ESS)
- mean scatterer spacing (MSS)

« spectral variance (SV)

Le but de notre étude est de réaliser une carte d'identité du signal ultrasonore du
parenchyme hépatique afin de voir si certains parametres sont (1) corrélés au stade de
fibrose, (2) discriminants vis a vis de I'homogénéité du foie, (3) utilisables en
segmentation. Une description de ces parametres et de leur calcul est exposée dans la

suite.
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I11.11.3. Broadband ultrasound attenuation (BUA)
I est utile de connaitre les propriétés acoustiques générales des tissus

(homogeénes) comme la vitesse de propagation du son ou le coefficient d'atténuation

( /') (absorption et dispersion).

Labsorption par frottement visqueux correspond a 1'énergie convertie en chaleur a
cause des effets visqueux et de la conduction thermique. Ces caractéristiques relevent de
la diffusion de la classe 0 et peuvent étre attribuées a des régions de tissu homogene. On
peut aussi rajouter la perte de signal causée par linterception partielle par le
transducteur de la distribution angulaire de 1'énergie rétro-diffusée. En plus de
l'absorption (Classe 0), ce type de diffusion peut inclure la classe 1. Généralement, la
perte due a la diffusion est inférieure a 20% de 1'atténuation globale pour les tissus mous
[25]. Pour ce type de processus, le coefficient d'absorption varie avec le carré de la

fréquence.

L'absorption due aux phénomeénes de relaxation provient de mécanismes de
transfert d'énergie. L'onde ultrasonore écarte le milieu de son point d'équilibre et son
retour a 1'équilibre peut se faire de maniere déphasée avec le passage de 1'onde et donc
atténue celle-ci : c'est le phénomeéne de dispersion. Comme il existe plusieurs temps de
relaxation, « l'enveloppe » résultante a subi une atténuation variable en fréquence du
coefficient d'atténuation. Il y a une double conséquence a cela : on observe d’abord un
pic sur le coefficient d’absorption correspondant a une fréquence dite de relaxation ; on
note également un changement de valeur pour la célérité avant et aprés cette fréquence

de relaxation.

Pour les tissus biologiques, diverses études ont montré que plusieurs modeéles

pouvaient convenir dans la bande passante du transducteur utilisé. Par exemple, on peut

citer I'é¢tude de Narayama et Ophir [26] proposant Ot(f)=[3f" avec n€[l 2], ou

'étude de Pauly [27] pour le cas ou n=1. Huismann [28] propose une loi affine :
a(f ):ac+B(f -/ c) ou O est le coefficient d’atténuation a la fréquence centrale
f . du transducteur.

Dans la suite, nous utiliserons le modele proposé par Pauly puisqu'il est en général

admis que l'atténuation suit une loi linéaire dans le parenchyme hépatique [29]. Le

paramétre P est appelé généralement la pente d'atténuation ou BUA pour broadband

ultrasound attenuation.

Estimation du BUA
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Par abus de langage, une « mesure d'atténuation » correspond au calcul de la
pente de l'atténuation, notée BUA, exprimée en dBcm  MHz™' et non l'atténuation de
la fréquence centrale en dB em”" . Soit 4 l'amplitude du signal ultrasonore émis et

A, l'amplitude du signal aprés avoir traversé l'épaisseur e d'un tissu. On exprime le

coefficient d'atténuation o.( /) comme :

oc(f)=—lln A,(f)

Np.m™ ! (I11.4)
e 4(f) P

Il existe un certain nombre de techniques permettant de mesurer le BUA a partir
du signal rétrodiffusé (méthode en réflexion). Elles sont basées sur une estimation de la
diminution d'amplitude du signal en fonction de la profondeur de pénétration des
ultrasons, avec comme hypothése que le milieu est homogene. I existe plusieurs
méthodes de calculs. On peut citer la méthode exploitant le rapport de spectre entre
deux fenétres temporelles [30-31], qui fournit une courbe comportant une partie linéaire
dans la bande passante du transducteur. La méthode du centroide (ou décalage du
spectre) [31-32] basée sur le déplacement de la fréquence centrale du spectre de
puissance du signal rétrodiffusé. On peut aussi citer une méthode temporelle, basée sur

1'évolution de 1'amplitude des signaux [5, 31].

Nous avons choisis la méthode dite MultiNarrow-Band Method [33-34] qui étudie
chaque composante fréquentielle du signal afin d'en déduire I'atténuation sur la bande
passante du transducteur. En effet, les techniques fréquentielles sont plus précises que
les mesures temporelles, qui ne prennent pas en compte la forme du spectre. De plus, la
MultiNarrow-Band Method permet d'estimer conjointement la pente de l'atténuation et

l'intercept pour différentes fréquences.

Cette technique qui permet d'estimer la variation de l'atténuation en profondeur.,
consiste a déplacer une fenétre temporelle de longueur fixe sur le signal rétrodiffusé et
d'y calculer son spectre. On étudie ensuite la décroissance des différentes composantes
du spectre. Il est en général admis [1] que le BUA a une valeur de 0,5 dB/cm/MHz dans le

parenchyme hépatique, 0,6 et 1,3 respectivement dans la graisse et le muscle.
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Figure II1.2 : Schéma du principe du calcul du BUA par la méthode du MultiNarrow-Band
Method.

II1.11.4. Backscatter coefficient (BSC)
Le BSC est défini comme la section efficace de diffusion par unité d'angle solide de

180°, par unité de volume. La diffusion implique la totalité du volume de tissu intercepté
par le faisceau acoustique.

Pour estimer ce parameétre, nous avons comparé les signaux issus du milieu a
caractériser et celui provenant d'une réflexion parfaite (spéculaire) sur un réflecteur
plan (plaque d'acier) ayant un coefficient de réflexion de R=0,9 (R=1 idéalement), placé
a la focale du transducteur. Le réflecteur plan permet d'obtenir le spectre de référence,

ne contenant que la réponse du systéme electro-acoustique.

Le rapport des spectres du signal rétro diffusé et du signal de référence fournit

une expression pour la valeur moyenne du coefficient de rétrodiffusion [35-39] et est
donné par:
1457

 A,Az
Le premier terme permet de compenser l'effet de fenétrage et le deuxieme la

BSC(f,z) W(f,z) (I11.5)

dépendance fréquentielle du volume insonifié, avec Ay Tlaire de l'ouverture du
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

transducteur, A z la longueur du volume (ou de la fenétre) a analyser et z la distance

entre le transducteur et le volume. W( f, Z) est le rapport entre les spectrogrammes
du milieu et de référence, corrigé des effets d'atténuation. Son expression est donnée

par :

I11.6
2 (111.6)

ou 3, est la transformée de Fourier & court terme (TFCT) basée sur 'approche de Welch

_[R ’ 4a,(f))(z+A212) Sm(f’z)
W<f,2)_( ) So(f:z)

du signal rétrodiffusé issu du milieu a caractériser et S, est le TFCT du signal de

référence. Les coefficient d'atténuation (am(f ) O‘o(f )) dépendent du milieu et du

signal de référence. Ce parametre dépend alors du BUA.

1

Le BSC est en général donné sous la forme n( f)=A f"cm ' Str~', ou n varie

de 0 a 4 (cette valeur correspond a la diffusion de Rayleigh) [19] et correspond au SPI.

II1I.I1.5. Integrated backscatter coefficient (IBC)
L'autre approche développée a I'Université de Washington, le parametre
« integrated backscatter » a large bande peut étre exprimé comme le rapport entre la

moyenne du spectre de puissance (sur la bande passante effective du capteur

[f min» S max] ) du signal RF in vivo par rapport a la moyenne du spectre de puissance du
signal RF issu d'un réflecteur plan positionné dans la zone focale du transducteur [40-
41]:

S max
BC=—— 1 [ Bsc(r.z)ar (IIL.7)

fmax_fmin S i

nnnnn

L'IBC représente I'énergie du signal rétrodiffusé.

II1.I1.6. Scattering power index (SPI)
Lorsque les diffuseurs du milieu ont une taille trés inférieure a la longueur d'onde

ultrasonore, il a été démontré [42] que la dépendance fréquentielle du BSC était de la

forme f *, et est appelée la limite de Rayleigh. Bien que la diffusion de Rayleigh soit
prépondérante dans les tissus biologiques, ce modele simple ne suffit pas en pratique

[43] , et nécessite une généralisation du modéle de la dépendance fréquentielle selon

BSC( f)oc f", 0u p estle paramétre SPI.

L'estimation du SPI se fait a partir d'une analyse du BSC. Le SPI est égal au

coefficient directeur d'une régression log-log linéaire du BSC sur la bande passante du
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transducteur. Le SPI est compris entre 1 et 4, comme rapporté dans différentes études
[19, 44-45].

I11.11.7. Effective scatterer size (ESS)
Des fonctions spectrales utiles pour la caractérisation des tissus ont été proposées
par Lizzi et al. .[10-11, 17, 43]

En analysant les réponses en fréquence de diffuseurs sphériques de tailles
différentes, ils ont montré que la pente du spectre rétrodiffusé, une fois 1'atténuation
corrigée et étalonnée a partir d'une réflexion sur une plaque, était révélatrice de la

taille des diffuseurs.

Plutét que de s'appuyer sur une mesure macroscopique de l'intensité rétrodiffusée
avec le BSC, d'autres modeles théoriques de rétrodiffusion ont été proposés [44-45] . Ces
modeles fournissent les expressions théoriques du BSC en fonction de la taille des
diffuseurs, comme étant la transformée de Fourier des fonctions d'autocorrelation
parameétrisées par la taille effective a des diffuseurs (tableau III.1), correspondant a la

variation spatiale de la densité et de la compressibilité au sein du tissu.

A partir de ces modeéles, plusieurs courbes théoriques du BSC ont été générées
pour différentes valeurs de a, qui ont permis de calculer les SPI théoriques
correspondant (méme technique que précédemment). Il suffit ensuite de sélectionner le
SPI correspondant a celui mesuré dans le milieu pour obtenir la taille effective des
diffuseurs.

Modeéle

d'autocorrélation BSC theéorique Parameétres

L a=ESS=[0 300]um
Gaussien SRik*a’e™™” "I R‘Y:Ri‘/m
R.=coefficient de réflexion
N =densité des diffuseurs
Exponentiel 64R2 k" a*Im(1+(ka)’)’ k=2nflc
‘ c=1500m.s~"

Tableau III.1: Modéles d'autocorrélations spatiales et BSC théoriques correspondants.

II1.I1.8. Mean scatterer spacing (MSS)
Fellingham et Sommer (1984) [46] prédisent que la régularité de la structure des
tissus se traduirait par des pics périodiques de l'auto-corrélation du signal rétrodiffusé et
que la maladie pourrait perturber cette structure. En examinant les signaux RF dans des

échantillons de foie et de rate in vitro, ils ont pu montrer des différences dans
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I'espacement moyen des diffuseurs sur une échelle millimétrique pour certains états

pathologiques [47-51] .

Dans notre cas particulier du parenchyme hépatique, les cellules regroupées en
plaques, formant les lobules hépatiques, sont régulierement spatialement distribuées.
Cette distribution spatiale dépend essentiellement de l'infiltration des tissus fibreux
[52].

"y

Figure II1.3 : Coupe de foie au mioscope, grossisjseent x40.

On distingue nettement la macro-structure, le lobule hépatique, d'environ 1 mm de
diamétre. Source : http://www.ac-rennes.fr/pedagogie/svt

On propose d'estimer le MSS du parenchyme hépatique en utilisant deux
algorithmes, basés sur deux méthodes spectrales : spectral autocorrelation (SAC) [48-
49] et une transformation quadratique (appelé SIMON) [53] modifiée. Dans les deux cas,

le MSS est calculé suivant I'équation suivante:

MSS=c/2 f (I11.8)
ou ¢ est la vitesse du propagation des ultrasons dans le milieu et f est la fréquence du
pic du spectrogramme, dans la fenétre fréquentielle adéquate, correspondant a la
périodicité des diffuseurs.

La méthode SAC exploite les différences caractéristiques entre les phases des
spectres des diffuseurs résolvables quasi-périodiques et les diffuseurs irrésolvables
uniformément répartis (diffus). Cette méthode permet d'améliorer les performances par

rapport a une simple analyse du spectre. La fonction SAC est définie comme:
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SAC(f1 f2)=E[Y(£)Y ()] (IIL9)

ou Y est la transformée de Fourier de la fenétre de 1'enveloppe du signal RF et Y " est

son complexe conjugué. Le MSS est donné par la différence entre deux fréquences

corrélées, 0=/,—f, o >0 représente les composantes diagonales de la région
triangulaire supérieure de la matrice SAC.

La méthode SIMON applique une transformation quadratique au signal RF dans le
domaine temporel. Les signaux cyclostationnaires peuvent étre caractérisés par la

propriété de génération de lignes spectrales. Si on applique une transformation
quadratique a ce type de signal, de cyclo-fréquence Y, le signal résultant contient une

composante sinusoidale non-infinitésimale de fréquence 27y . Les deux méthodes

utilisent un modéle AR du signal rétro-diffusé.

I11.11.9. Spectral variance (SV)
Fink et al [54] ont montré que les moments spectraux d'une transformée de
Fourier a court terme sont corrélés au taux d'atténuation, a la fréquence centrale et a la

variance du spectre.

2 .
La variance spectrale Os caractérise la variation locale de la fréquence centroide
du signal. La variance est calculée par la méthode des moments proposée dans [54]:
2
m, (Z ) nm, (Z )

o= — (IT1.10)
my(z) | my(z)

ou
m,(z)=[ f"S(f.z)df (1IL.11)
BW
avec BW la bande passante du transducteur.

La variance spectrale ne dépend pas de 1'échogénicité des tissus, mais plutot de
leur hétérogénéité. D'apres l'équation III.1, le spectre du signal rétrodiffusé est
dépendant du BUA, mais la variance est seulement dépendante du spectre de
rétrodiffusion, comme démontré par Treece et al [55]. En effet, il montre que le
spectrogramme S ( f ,z) du signal rétrodiffusé peut étre approximé en une distribution

spectrale gaussienne s'écrivant:

-(f=r)
S(f)oce 2%0

p . . 2 .
avec /. la fréquence centrale ultrasonore de réeception et O la variance spectrale. Ces

(IT1.12)

xS

deux valeurs sont données par :
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2
0.=0" 2f° - (I11.13)
fotno
I’le
2 S
fc=fo—0t005+—f (II.14)
0

ou n estle SPI (équation III.2), &y est l'atténuation a la fréquence centrale et o’ la

variance spectrale du signal ultrasonore émis.

Nous avons étudié sur des données expérimentales la validité de ces
approximations et modeles. D'apres ces modeles, des tissus mous avec de différentes

caractéristiques acoustiques (BUA et SPI) devraient générer des échos avec des bandes

passantes différentes. Ainsi l'atténuation réduit la fréquence centrale Sfe du signal

rétrodiffusé alors que le SPI ( # dans les équations) augmente la fréquence centrale et

réduit la variance Os.
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IILI.III. Présentation des données
Ce chapitre est entierement con¢u autour d'une base de données acquises in vivo’.

Les trois problématiques posées étaient les suivantes :

1. Estimer des parametres ultrasonores, et comparer leurs performances
diagnostiques par rapport a la mesure de I'élasticité du foie

(Fibroscan)pour la quantification de la fibrose,

2. Modéliser la signature ultrasonore du parenchyme hépatique en vue d'une

aide au repérage de celui-ci par I'opérateur,

3. Différencier des tissus adjacents, dans le but d'estimer la distance entre la
sonde du Fibroscan (le transducteur ultrasonore) et la capsule hépatique,

c'est a dire la distance peau-capsule (DPC).

Nous avons retraité rétrospectivement des données acquises avec deux sondes : la
sonde M a 3,5 MHz et la sonde XL a 2,5 MHz. Toutes deux ont une bande passante de 2
MHz. Ces sondes sont congues pour s'adapter a la morphologie des patients. La
fréquence d’échantillonnage des ultrasons est de 50 MHz avec une résolution de 14 bit.
Les signaux sont filtrés en amont par un filtre passe bande (1-8 MHz). Chaque
enregistrement contient deux séries de 400 lignes RE cadencées a 20 Hz (soit 20
secondes). La premiére est acquise entre 5 et 65 mm de profondeur, la deuxiéme entre
20 et 80 mm pour la sonde M et entre 30 et 90 pour la sonde XL. Ces deux dernieres
profondeurs sont appelées profondeurs d'examen. La premiére série sera utilisée pour
mesurer la DPC, quant a la deuxiéme, elle servira a modéliser une signature acoustique
du parenchyme hépatique et a comparer les performances de diagnostic des parameétres

ultrasonores en prenant 1'élasticité comme référence.

Les données disponibles pour notre étude sont les suivantes : le foie a été
préalablement repéré par une imagerie échographique classique et la distance peau-
capsule est mesurée manuellement sur l'image afin de fournir une référence. Chaque
sonde du Fibroscan est ensuite placée a la méme position, mais avec un contréle de la
pression exercée sur la peau (entre 20 et 30 kPa). Dix mesures élastographiques sont
pratiquées avant l'enregistrement simultané des deux séries de lignes RE Des
enregistrements sont disponibles dans la zone au dessus du foie (poumons) et en dessous
du foie (intestins). Ces zones correspondent a l'incertitude de positionnement des sondes

Fibroscan lors d'un examen difficile (sur personne obése par exemple).

Avant l'avenement du Fibroscan en hépatologie, la ponction par biopsie hépatique

7 Les données ont été acquises selon la 1égislation en vigueur.
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(PBH) était considérée comme la référence pour 1'évaluation de la fibrose hépatique. La
Haute Autorité de Santé recommande l'usage du Fibroscan depuis 2007, pour le
dépistage de 1'hépatite C et depuis 2009 pour 1'évaluation de la cirrhose en cas
d'infection VIH-VHC. De plus, l'utilisation de 1'élastographie impulsionnelle pour la
détection de maladies hépatiques a fait I'objet de nombreuses études [56-57]. Plus
particulierement, des études ont ciblé 1'hépatite C chronique [2, 58-59], les maladies
biliaires, et les cas d'infections VIH-VHC [60].

Les stades de fibrose sont donnés par mesure de 1'élasticité du foie au moyen d'un
examen Fibroscan. On peut considérer un foie sain si son élasticité est inférieure a 6 kPa,
et au contraire, un foie est considéré cirrhotique au dessus de 12 kPa. Les quatre stades

de fibrose utilisés en clinique sont illustrés sur la figure suivante :

1003

104

Fi  F2 F3 F4
Fibrosis stage

Figure II1.4 : Boites a moustaches représentant le module d'Young exprimé en kPa en
échelle logarithmique mesuré par le Fibroscan en fonction des stades de fibrose.

Source : Castéra et al [2].

Dans notre étude, pour classer les données disponibles, nous avons considéré trois
classes : E<6 kPa, 6 kPa<E< 12 kPa, et E> 12 kPa.

La base de données contient les enregistrements de 181 patients volontaires. La
population se divise ainsi : 15% d'obeses (Indice de Masse Corporelle >30), 58% de foies

sains et 5,5% de foies cirrhotiques.

Nous avons également utilisé des données in vivo/in situ uniquement pour tester
les algorithmes du MSS. En effet, il n'est malheureusement pas possible d'estimer les
autres parametres sur cette base puisque celle-ci n'était pas destinée a cette étude, et

aucun signal de référence n'a été acquis avec 1'ensemble sonde/électronique.

Cette base est constituée des données suivantes :
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- foie de souris saine (M1) in vivo et in situ,
- foie de souris cirrhotique (M2) in vivo,
« foie de cochon sain in vivo et in situ.

Nous avons utilisé dans le cas des souris, un sonde a 10MHz (fréquence
échantillonnage de 200 MHz, résolution de 12 bits), et trois sondes dans le cas du

cochon : 8, 5, 3,5 MHz (fréquence échantillonnage de 50 MHz, résolution de 14 bits).
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IILI.IV. Parametres ultrasonores versus élasticité

On trouve dans la littérature plusieurs études qui montrent le potentiel de 1'analyse
des signaux rétrodiffusés pour caractériser des tissus. L'hypothése sous-jacente est que
les propriétés de diffusion des tissus permettent de les caractériser et de les discriminer.
Cependant, en imagerie ultrasonore conventionnelle, le contenu fréquentiel des données
rétrodiffusées n'est généralement pas exploité. Le contenu du signal ultrasonore
rétrodiffusé dépend des propriétés acoustiques du tissu (densité et taille des diffuseurs),

mais aussi de la fonction de transfert du transducteur.

Dans cette partie, nous allons étudier plusieurs parametres spectraux ultrasonores
afin d'essayer de discriminer, in vivo, différents stades de la fibrose hépatique et de
répondre a la question suivante : la fibrose hépatique est-elle corrélée avec certains

parameétres acoustiques sensibles aux microstructures des tissus (figure II1.5) ?

US transducer ——

Passive mode
&)

VCTE™ Probe j— ' m o
skin ‘ Liver / \
Parametric

. Power Spectrum
RF signal g - BSCModel |

I
Active mode ‘1’ v y

v
Elastography
v

Figure II1.5 : Estimation de la fibrose hépatique (a gauche) et organigramme de I'analyse
spectrale du signal RF

Nous avons d'abord noté que l'étude ne pouvait porter que sur les données
acquises avec la sonde M a 3,5 MHz, soit une longueur d'onde de 430 um. En effet, la
plupart des algorithmes proposés permettant de calculer les parametres BSC, SPI, IBC,
ESS et MSS fournissent des résultats aberrants sur les signaux issus de la sonde XL a 2,5
MHz, soit une longueur d'onde de 600 um. II y a plusieurs hypothéses possibles. La
premiére est une sensibilité inférieure des transducteurs XL  par rapport aux
transducteurs M. La deuxieme, est un faisceau ultrasonore plus large du transducteur
XL, qui illumine plus de tissus latéralement, et donc peut provoquer une perte de la

cohérence du signal RF vis a vis de l'homogénéité des tissus.

Les parametres, excepté le BUA, sont estimés sur chaque ligne RF, par analyses

spectrales a court terme avec recouvrement de 75% sur des fenétres de longueur 122
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afin d'obtenir un bon compromis entre résolution spatiale et fréquentielle. Les valeurs
spatiales ainsi obtenues sont moyennées afin d'obtenir une quantification du stade de

fibrose du foie.

IILIV.1. Etude sur le fantéme

Un fantome a été utilisé pour valider notre cadre de calcul expérimental du BSC,
SPI et ESS. Le fantome est constitué d'un mélange de copolymere de type élastomere
(Kraton G-1651E), d'huile minérale blanche de viscosité 35 mm?/s et de poudre de silice
en guise de diffuseurs acoustiques. Leur diamétre est compris entre 35 et 70 um. Ces
diffuseurs sont plus petits d'un ordre de grandeur que la longueur d'onde ultrasonore.
Dans ces conditions, la diffusion de classe 1 (Rayleigh) est prépondérante. On s’attendra
donc a un SPI proche de 4. L'espacement moyen de ces diffuseurs (MSS) est estimé a
0,48 = 0.14 mm sous les hypotheses d'homogénéité et d'apres la quantité des diffuseurs
mise en jeu pendant la fabrication. En effet, le nombre de diffuseurs (grain de silice) est
difficilement lié a la masse de poudre introduite au cours de la fabrication du fantome. Le

MSS estimé ici est donc sujet a une incertitude non négligeable.

La figure suivante montre les courbes d'atténuation et du BSC en fonction de la

fréquence acquise avec la sonde M 3,5 MHz.

BSC (cm™.sr™)
3

% 1 2 3 4 5 6 7 10° 107
Frequency (MHz) Freguency (Hz)
(a) (b)

Figure II1.6 : Mesures expérimentales du BUA (a) et du SPI (b) sur fantéme.

Les ligne rouge représente la partie linéaire de I'atténuation et du BSC dans la bande
passante du transducteur.

Sur ces deux courbes, on observe nettement l'influence du filtrage bande passante
[1-8] MHz. La linéarité de l'atténuation semble étre vérifiée sur une plage de fréquences
plus grande que la bande passante annoncée par le constructeur des transducteurs [2,5-
4,5] MHz. On observe bien une partie linéaire du BSC en échelle log-log, correspondant a

la bande passante du transducteur.
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L'élasticité moyenne du fantome mesurée par élastographie impulsionnelle est de

E=6,0+0,05kPa sur dix mesures. Les médianes sur les 400 lignes RF donnent
l'atténuation (BUA) et le BSC comme illustré figure II1.6. On observe sur ces résultats le
comportement attendu, avec une atténuation et un BSC variant linéairement en
fréquence sur la bande passante du transducteur. Une interpolation linéaire de
l'atténuation et du BSC dans cette bande fournit des estimations empiriques : BUA =
1,14+0,03 dB/cm/MHz et SPI = 3,97%0,15. Les autres parametres spectraux ont fourni
les mesures suivantes : IBC = -68,14+0,89 dB, ESS=19,85+9,24 pm avec le modele
exponentiel et ESS=55,9+26,16 pm avec le modele gaussien, et SV = 1,36+0,05 MHz.

Ces résultats sont en accord avec ce qui était attendu, avec un SPI proche de 4 et

un ESS proche de 35-70 pm (modeéle Gaussien).

Le parametre MSS est délicat a estimer sur fantome, surtout avec cette
fréquence ultrasonore. La méthode SAC estime un MSS de 1'ordre de 0,52+0,02 mm et la
méthode SIMON 1,40+0,01 mm. Le probleme de la deuxiéme méthode est sa sensibilité
aux harmoniques. Nous avons décidé d'étudier ce parameétre sur des données in vivo-in
situ déja acquises afin de vérifier les performances de ces deux algorithmes et de vérifier
que les différentes couches de tissus traversées par le signal ultrasonore ne modifient

pas l'estimation du MSS.

IIL.IV.2. Etude in vivo
Avant de mesurer chaque parametre sur la base de données, une étude spatiale du
parametre MSS est réalisée, puisque ce parameétre était difficile a estimer, et
l'expérience sur fantOme n'ayant pas permis de conclure quant a la validité des

estimations de ce parameétre.
Etude in vivo/in situ du MSS

Nous avons testé notre algorithme sur la base de données présentée

précédemment composée de données sur souris et cochons.

MSS M1 M2 Pig Pig Pig
(mm) 10MHz 10MHz  8MHz 5MHz  3,5MHz
In vivo In situ In vivo In situ In situ In vivo
1,54 1,29 0,61 1,20 0,95 1,49
SIMON 951 +0,64 +0,39 +0,46 +221 +0,41
SAC 1,54 1,18 0,54 1,16 1,01 1,46
+0,46 +0.45 +0,38 +0,32 +0,49 +0,37

Tableau III.2: Estimation du MSS sur foies de souris et de cochons, a différentes
fréquences ultrasonores, in vivo et in situ.
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Les deux méthodes d'estimation du MSS fournissent sensiblement les mémes
résultats, mais on s’apercoit que les différentes couches de tissus traversées par le signal
ultrasonore modifient I'estimation du MSS, et que le MSS n'est pas dépendant de la
fréquence des ultrasons. Sur ce dernier point, il faut noter que l’emplacement des
différentes sondes est différent. On remarque une différence entre les MSS estimés des
deux souris, mais il semble difficile de conclure quant a la tendance du MSS vis a vis de

la fibrose sur seulement deux souris.

Les résultats sur la base de données constituée de 181 enregistrements sont
reportés dans le tableau III.3. Chaque valeur correspond a la médiane des parameétres
calculés sur les 400 lignes RFE. Nous avons divisé la base en trois groupes, en fonction de
1'élasticité du foie mesurée par le Fibrosan [2] . N correspond au nombre de volontaires
dans chaque groupe. L'analyse de ce tableau montre qu'aucun des parametres spectraux
n'est capable de classifier le stade de fibrose hépatique. Ces résultats sont en accord
avec d'autres études [50, 61], effectuées sur des bases de données beaucoup moins
importantes en taille. En ce qui concerne les valeurs du MSS et de son pouvoir de
discrimination de la fibrose, plusieurs études ayant estimé le MSS du foie in vitro, in vivo
et in situ [7, 47-49, 61-62], montrent que le MSS du foie est de 1'ordre du millimétre,
mais sur de petites cohortes (moins de 20 patients). De plus, pour les études in vitro, les
échantillons sont congelés, ce qui représente un risque de modification tissulaire. Les
valeurs des MSS sur notre base de données semblent 1égerement sur-évaluées par
rapport aux études citées. Ceci peut étre di a l'influence des différentes couches de

tissus présentes in vivo, qui modifient le signal ultrasonore.

La figure suivante montre les courbes d'atténuation et du BSC en fonction de la

fréquence sur données acquises avec la sonde M 3,5MHz sur le foie d'un volontaire.

Att (dBfem)
BSC (cm™.sr™)

o 1 2 3 4 5 8 7
Frequency (MHz) Frequency (Hz)
(a) (b)

Figure II1.7 : Mesures expérimentales du BUA (a) et du SPI (b) sur un foie de patient.

La ligne rouge représente la partie linéaire de I'atténuation dans la bande passante du
transducteur.
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

Pour évaluer la cohérence entre I'élasticité des tissus et la valeur des parameétres
spectraux, nous avons effectué des tests de corrélation de Kendall sur la base de

données. Les résultats sont reportés dans le tableau II1.3 sous forme de p-valeurs.

Stagede \ E d%%‘m SPI ESS IBC SV MSS (mm)
Fibrose (kPa) (i) (pm) (dB) (MHz) SIMON SAC
/MHz)
p=0,8 p=0,67 p=0,67 p=0,67 p=0,003 p=0,9 p=0,9
Aucuned . 47 041 168 2205 -585 103 143 144
légere +0.8 023 *0.68 =+36.8 +6.8 +0.03 =*0.27 =+0.54
Modéréed oo 72 037 173 2180 599 105 145 145
étendue +1.3 029 +0.88 =+449 +83 +0.03 *0.27 =*0.51

21.0 0.38 1.81 2143 -58.8 1.06 1.38 1.58
+9.2 *0.33 =*094 =512 +9.7 =*0.04 =0.12 =*0.29

Tableau II1.3: Médiane et écart type des paramétres spectraux in vivo a 3.5 MHz.

Cirrhose 10

Seule la variance spectrale semble significative (p-valeur < 0,05), avec comme

tendance une augmentation de la largeur spectrale du signal avec la fibrose hépatique.

ITI.IV.3. Conclusion
Cette étude [MICCAI 2011] a montré qu'il est difficile d'estimer la quantité de
fibrose du parenchyme hépatique a partir de parametres spectraux du signal rétrodiffusé
a la fréquence de 3,5 MHz. Nous rejoignons les conclusions de plusieurs études, mais en

apportant deux nouvelles contributions :
« base de données de taille conséquente,

« référence discrete (élasticité), échantillonnée plus finement que le score Metavir

utilisé dans les autres études.

Il est fort probable que les conditions expérimentales (in vivo) dégradent les
résultats/performances de chaque parametre. Une limitation importante est la
dépendance des BSC, SPI, ESS, IBC au BUA. De surcroit, le calcul du BUA exige un
milieu parfaitement homogéne. Le MSS du foie est difficile a estimer puisque 1'on
cherche un parameétre qui correspond seulement a deux fois la longueur d'onde
ultrasonore. Les résultats sur souris aux hautes fréquences montrent que la fibrose
entraine une diminution du MSS, mais cela reste a vérifier sur une plus grande cohorte.
Malheureusement, la haute fréquence n'est pas envisageable sur des patients in vivo du
fait de la trop forte atténuation des ultrasons. Par conséquent, seuls les résultats de la
sonde a 3,5 MHz ont été présentés, les données de la sonde a 2,5 MHz s'étant révélées

inexploitables.
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Remarque :

Dans la suite de ce chapitre, nous nous intéressons au développement
d’algorithmes destinés a une application industrielle (Fibroscan), avec ses objectifs et

ses contraintes.

Les algorithmes sont mis en place dans le mode « imagerie » du Fibroscan, ot la
cadence de 20 Hz nécessite un temps d'exécution inférieur a 2 ms, sur un signal

ultrasonore de 4000 points échantillonnés a 50 MHz, soit 60 mm
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

Le Fibroscan est un appareil médical capable de quantifier I'élasticité du foie
humain de maniére complétement non invasive reposant sur I'élastographie
impulsionnelle ultrasonore. Une sonde, placée au niveau du septiéme espace intercostal
et face au lobe droit du foie, émet une onde basse fréquence de 50 Hz qui engendre dans
le foie une onde cisaillement. Cette onde de cisaillement est suivie pendant 80 ms par
imagerie ultrasonore unidimensionelle. Plusieurs sondes du Fibroscan sont disponibles

pour s'adapter au mieux aux différentes morphologies de 'Homme : pédiatrie, adultes et

adultes en sur-poids.

Ces sondes possedent une fréquence ultrasonore et des profondeurs de mesures

différentes, répertoriées dans le tableau suivant :

Morphologie Pédiatrique Adulte Surpoids
Nom de la sonde Sonde S Sonde M Sonde XL
Fréquence US 5 MHz 3,5 MHz 2,5 MHz
Profondeur de 10 - 70 mm 20 - 80 mm 30 - 90 mm
mesures
Amplitude Vibration 1 mm 2 mm 4 mm
Pic-Pic
Diametre du piston 6 mm 9 mm 12 mm

Tableau II1.4: Caractéristiques des différentes sondes du Fibroscan.

L'examen Fibroscan débute toujours par le repérage du parenchyme hépatique a

partir des modes TM et A du Fibroscan.

Thi-mode A-mode
20 T T 20 T e
=
-3
-
ol {1} j‘" .
e,
40 40} "f .
c E
£ (JJ
< 5 50} =
2 %
= —
,__;S
B0 _ 1 B0t %
h ! <
70 (R 70|
Ciw v %
= - [y @ e )
B
BD&“'E‘H‘ ”,E,“ 80 . g .
0 1 2 3 20 0 20 40 60
timein s dB

Figure II11.8 : Modes TM et A des signaux RF issus du foie.
L'aspect feuilleté du mode TM signale la présence du foie.
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Dans cette partie, nous avons étudié deux problemes distincts :
1. Détection du parenchyme hépatique.

Nous savons que la meilleure fenétre de tir ultrasonore se situe
morphologiquement au niveau du septiéme espace intercostal droit. Cet espace est
difficilement repérable sur patients obeéses, ou 1'épaisseur de graisse rend compliqué le
placement du transducteur entre les cotes. Ces patients peuvent avoir, dans les cas
extrémes, plus de quatre centimetres d'épaisseur de graisse entre la peau et la capsule
hépatique. Les organes assimilés homogénes, tel que le foie ou la rate ont un signal
ultrasonore rétro-diffusé assez caractéristique qui donne sur une image TM une
structure « feuilletée » (figure 1I1.8), mais son interprétation reste subjective.
L'optimisation de la fenétre de tir ultrasonore consiste a faciliter cette étape de repérage
du tissu hépatique, sans avoir recours a un échographe en mode B. En effet, un repérage
échographique est laborieux et quasi inutile sur ce type de patients, le changement de
sonde ne permettant pas de garder le méme point de mesure en position et profondeur.
De plus, avoir repéré le foie n'implique pas d'avoir une fenétre de tir ultrasonore
adéquate pour une mesure élastographique impulsionnelle, c'est a dire avec un signal
rétrodiffusé d'amplitude suffisante, issu d'un milieu bien homogeéne, et sans pics d’écho

dus a des interfaces.

La partie III.V. présentera en détails le développement d'un algorithme temps-réel

d'optimisation de la fenétre de tir ultrasonore.
2. Mesure de la distance peau - capsule hépatique.

Le choix entre les sondes M et XL doit se faire en fonction de la distance au foie. Si
la sonde M est utilisée sur un patient trop gros, le coup basse fréquence n'est pas
transmis de maniere optimale au foie, et la mesure élastographique débutera hors du
foie (dans la graisse). Ainsi, si la distance entre le transducteur ultrasonore et le foie,
appelée Distance Peau Capsule hépatique (DPC), est supérieure a la profondeur
minimale de mesure de la sonde M, 1'élasticité mesurée est fortement biaisée. Connaitre
la distance qui sépare le transducteur du foie devient intéressante dans ces cas
particuliers. L'utilisation d'un échographe peut paraitre compliquée et contraignante
mais surtout inappropriée puisque aucun contréle sur la pression appliquée sur la peau
n'est réalisé. La distance ainsi mesurée a partir de 1'échographe n'est pas
nécessairement la distance vue par la sonde du Fibroscan. De ce point de vue, il est
préférable de pouvoir calculer la distance peau-foie directement avec les sondes du

Fibroscan.
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

II1.V. Détection du parenchyme hépatique

L'enjeu d'une détection en temps réel de la fenétre de tir ultrasonore est d'aider le
praticien naif a positionner la sonde pendant I'examen. Le signal ultrasonore, provenant
d'un transducteur mono-élément, est un signal a une dimension, interprétable par le
praticien suite a une formation. Afin de faciliter la lecture, le systéme du Fibroscan
permet d'afficher cote a cote les enveloppes (norme de la transformée de Hilbert) des
signaux successifs obtenus a la cadence de 20Hz. On obtient ainsi une image en niveaux
de gris, appelée mode Time-Motion (TM), ol l'atténuation exponentielle du signal est
compensée sur une échelle logarithmique. C'est sur cette image que l'on remarque

l'aspect feuilleté des signaux lié a la présence du parenchyme hépatique.

L'algorithme joue deux roles : aider au repérage du foie (se placer en regard du
foie) et s'assurer que la fenétre de tir ultrasonore est correcte pour une mesure
élastographique. En d'autres termes, il doit étre capable de différencier les signaux
rétrodiffusés par le parenchyme hépatique et par les tissus adjacents (intestins, graisse
et poumons). Il doit étre aussi capable d'estimer la qualité du signal issu du foie, c'est a
dire de la fenétre de tir élastographique. Un signal de bonne qualité est issu d'une zone
homogéne et sans interface. Pour définir la qualité des signaux hépatiques, une étape

d'annotation de la base de données a été nécessaire.

II1.V.1. Méthodologie

La méthode de repérage du foie proposée est basée sur I'apprentissage de signaux
annotés issus de foies suivant que ceux-ci soient homogénes ou non, et sur leur
comparaison aux signaux des organes alentours. Plus précieusement, le travail sur
signaux annotés permet de contréler la qualité des signaux. Dans cette approche, la
construction d'un modeéle statistique de la signature acoustique du foie et d'une zone

homogéne a été envisageable. Cette construction a nécessité plusieurs étapes :
o Faisabilité sur volontaires sains.
o Utilisation d'une base de données.

o Tests préliminaires : détermination de parametres caractéristiques du signal
ultrasonore rétrodiffusé discriminant une zone homogene d’'une zone non

homogene.
o Choix de paramétres discriminants.

o Evaluation du pouvoir de discrimination de chaque paramétre par analyse
ROC.

o Construction d'un modele statistique multi-parametres.
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o Evaluation de ce modéle sur une base d’apprentissage et estimation de

performance sur base de test.

o Vérification de I’exécution en temps-réel.

Les signaux issus du foie ont été annotés, afin d’avoir une base de signaux de
zones homogenes, et une base de signaux de zones inhomogénes. Cette annotation a été
réalisée manuellement par trois opérateurs, avec consensus, par l'analyse du mode TM.
Chaque enregistrement a été divisé en quatre blocs de cing secondes. Cela permet de
détecter d'éventuelles anomalies comme le mouvement de la sonde entrainant une sortie
du champ de mesure (cétes par exemple), la présence d'un vaisseau sanguin, etc. Au
final 66% et 78% des signaux issus du foie ont été gardés pour les sondes M et XL

respectivement.
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

ITI.V.2. Analyse des signaux
Nous avons défini plusieurs critéres afin de différencier la présence et I’absence
du parenchyme hépatique dans le champ de tir ultrasonore (a noter que d’autres
organes, comme la rate, présentent les mémes caractéristiques ultrasonores que le foie).
Lutilisation de I'indicateur de bonne fenétre de mesure devra donc étre associée a une

utilisation conforme de la sonde : positionnement en regard du lobe droit du foie.
Empiriquement, nous savons qu'il faut éliminer les signaux présentant :

+ des inhomogénéités hyper échogenes,
« des vaisseaux sanguins de taille importante,
« de l'air (poumons),

« des interfaces entre tissus.

Parmi les parametres spectraux vus précédemment, seuls les BUA, SV et IBC (une
version modifiée décrite dans le paragraphe IILIL5. ) ont été testés, pour deux raisons.
La premiere est que 1'on souhaite détecter une zone homogeéne du foie, de fagon robuste,
ce qui exclut le MSS. Tous les parametres découlant du BUA (BSC, SPI, ESS) sont tres
sensibles a la qualité du signal, et ne sont valables que pour une zone parfaitement
homogene, c'est a dire sur de petites fenétres spatiales. De plus, ils ont besoin d'un
signal de référence qui en pratique est difficile a mettre en place. La deuxieme est un
temps-réel d'exécution de l'algorithme qui empéche des calculs lourds. Nous avons
rajouté également un parametre simple et rapide a calculer, qui est la linéarité de la log-
enveloppe du signal rétrodiffusé, permettant de repérer des vaisseaux sanguins de taille
importante.

Chacun de ces parametres est estimé, dans un premier temps, sur I’ensemble des
lignes RF contenues dans un fichier, puis moyenné. Cette estimation moyennée
spatialement et temporellement permet de s’affranchir de la variabilité des
enregistrements. Les performances de ces parameétres seront ensuite estimées par

analyse ROC et sur les p-valeurs du test de Student.
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Figure II1.9 : Exemples de mode TM et signaux RF,
(a) foie homogeéne, (b) foie non homogeéne, (c) zone intestin, (d), zone poumon.
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

En résumé, le probléme posé est la détection d'une zone homogéne du parenchyme
hépatique. Ne disposant pas d'un modele d'apparence pertinent, nous avons choisi de
travailler sur une base d'apprentissage, et de tester les parameétres suivants :
I'Integrated BackScatter coefficient (IBC) [63-64], le Broadband Ultrasound Attenuation

(le terme B, BUA en dB.cm*MHz! ) [33, 65] , l'atténuation ultrasonore a la fréquence

centrale (le terme Ot(f 0) en dB.cm?) [28, 66], la variance spectrale [54, 67] , et la

linéarité de la log enveloppe, caractéristique d'un milieu homogene.

II1.V.2.a. Mesure de I'atténuation
On consideére que le signal ultrasonore subit une atténuation exponentielle avec la

profondeur de pénétration z suivant I'équation suivante :

A(f, z)=e V)" (1I.15)
avec o(z) le coefficient d'atténuation dépendant de la fréquence ultrasonore et de la
composition des tissus [28]. Dans la plage de valeur de fréquences utilisée en imagerie

ultrasonore de diagnostic, le modele suivant est couramment utilisé [27] :
al f)=B f (111.16)
ou B estla pente de la dépendance fréquentielle de 1'atténuation (BUA).

Nous avons calculé sur 1'ensemble de la base de données les parametres a( f 0) ,

l'atténuation a la fréquence f, des ultrasons et P . Les résultats sont donnés dans les

tableaux suivants, pour les sondes M et XL :

SONDE M Homogéne Non Homogéne
B dB/cm/MHz 0,39 £0,25 0,64+ 0.31
a(f) dB/cm 483 £1.08 7,74 £ 2.00

Tableau II1.5: Médiane et écart type du BUA (p<<0.01) et de I'atténuation a la fréquence
centrale 3.5 MHz (p<<0.01) sur la base de données en fonction des zones.

SONDE XL Homogéne Non Homogéne
B dB/cm/MHz 0,30 £ 0,19 0,46 = 0,27
affy) dB/cm 2,90 = 0,77 5,22 +1,88

Tableau II1.6: Médiane et écart type du BUA (p<<0.01) et de I'atténuation a la fréquence
centrale 2.5 MHz (p<<0.01) sur la base de données en fonction des zones
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Figure III.11 : Coefficient d'atténuation a la fréquence centrale en fonction de

I'homogénéité des zones (p<<0.01).
Résultats obtenus avec les (a) Sonde M, (b) Sonde XL

Ces résultats montrent que le coefficient d'atténuation o permet une meilleure

séparation des deux types de zones. De plus, le calcul du BUA demande un temps de
calcul dix fois plus long que le calcul seul de l'atténuation a So.

Remarque : pour corriger la diffraction géométrique, un facteur correctif est
souvent appliqué au coefficient & [68-69]. Celui-ci n'a pas été appliqué ici. Cependant,
cela n’est pas génant étant donné que le facteur correctif est une constante et que 1'on
ne s’'intéresse pas ici a la vraie valeur du parametre mais a la différence de valeurs entre

tissus (séparation en groupes de valeurs).
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

II1.V.2.b. Mesure du parametre IBC (modifié)

Un tissu biologique peut paraitre, sur une image échographique, plus ou moins
sombre par rapport a son environnement : on dit que le tissu est hypoéchogéne, et au
contraire, s'il est plus clair, il est hyperéchogene. En d'autres termes, il renvoie des échos
plus ou moins intenses. En échographie, c'est le rapport d'échogénéicité entre deux

organes qui permet de les distinguer.

Il est donc intéressant de calculer 1'énergie renvoyée par les différents tissus, afin

de les comparer, sachant que 1'énergie qui leur est transmise est la méme.

On propose de calculer un IBC modifié, ol le spectre du signal rétrodiffusé n'est
pas normalisé ni corrigé par le spectre d'un signal de référence. Dans ce cas, on peut

appliquer le théoréme de Parseval:

S max T

BC= [ |x (fFdf=[Ix(c)f at (I.17)
I in 0

avec x le signal rétrodiffusé et X sa transformée de Fourier.

Nous obtenons ainsi I'énergie totale du signal rétrodiffusé par sommation directe

sur les lignes RF. Cette astuce permet de réduire le temps de calcul du parametre IBC

Nous obtenons le tableau suivant :

IBC (UA) Homogéne Non Homogeéne
Sonde M 2,31+ 14 42,5 + 154
Sonde XL 8,10 +£ 13 84,84 + 347

Tableau II1.7: Médiane et écart type de I'énergie (IBC) sur la base de données en fonction
des zones (p<<0.01)
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Figure II1.12 : Valeurs de I'IBC en fonction de I'homogénéité des zones (p<<0.01).
Reésultats obtenus avec les (a) Sonde M, (b) Sonde XL
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Ces résultats confirment que le foie homogeéne est hypoéchogene par rapport aux

autres zones et que le parametre IBC est discriminant de maniére significative.

II1.V.2.c. Linéarité de la log-enveloppe
Dans un milieu homogene, le logarithme de l'enveloppe du signal rétrodiffusé,

possede une composante linéaire, dont la pente correspond au coefficient d'atténuation

en profondeur Ot(f 0) . Ce qui nous intéresse dans ce cas, c'est la détection d'interface
entre structures ou de vaisseaux sanguins afin de sélectionner une zone de foie
parfaitement homogéne (sans vaisseaux). Une interface, la paroi d'un intestin par
exemple, se traduit pas un pic plus ou moins large sur la log-enveloppe. Au contraire, le
sang contenu dans un vaisseaux sanguins ne renvoit aucun signal. Ces deux phénomenes
perturbent la linéarité qui n'est plus tout a fait respectée. Ici on ne cherche pas a
recalculer le coefficient d'atténuation, mais simplement a estimer l'inhomogénéité du

tissu.

La question qui se pose est comment trouver un parametre robuste représentatif

de cette linéarité. Regardons différents signaux :

Mode TM

-y

profondeur en mm
4]

Vaisseau sanguin

0 ) 10 15
temps en secondes

70 T T T T T 70

&0

S0

i %Cl 30 40 50 &0 70 80 =1 %Cl 30 40 50 60 70 80
mm mm

Figure I11.13 : Estimation de la linéarité de la log-enveloppe.

En haut de cette figure, un mode TM du foie avec apparition d'un vaisseau sanguin entre
60 et 70 mm de profondeur a partir de la 7°™ seconde. L'extraction de deux enveloppes
avec et sans ce vaisseau montre I'effet sur la linéarité de la log-enveloppe.
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Chapitre III : Caractérisation des tissus par analyse spectrale du signal ultrasonore

Une régression linéaire de ces deux enveloppes donne respectivement un

coefficient de détermination R? de 0,69 et 0,67 ce qui n'est pas discriminant.

Nous ne voulons pas prendre en compte les petites variations de I'enveloppe. Pour
se faire, il faut débruiter fortement cette enveloppe. On propose ici de couper le signal
en N fenétres spatiales, de moyenner l'enveloppe de celle-ci, et de calculer sur ces

moyennes le coefficient de détermination.

Par exemple, divisons le signal s en N fenétres de taille M et soit }; la moyenne

sur la fenétre i :

M
yv==s(ij)  i=[1,N] (IIL.18)
=1

Appliquons une régression linéaire au sens des moindres carrés : y,=az,+b, z,

étant la profondeur en millimetres, avec

sziyi_zzizyi Zyizziyi_zzizziyi
a=—- — h=—— — (II1.19,111.20)

szf—(zzi)z ’ NZZ?—(ZZ[)Z

Le coefficient de détermination R? est donné par :

R=1-22 .
SCT (II1.21)

avec

SCRzz (y,— )’ la somme des carrés résiduels

SCT ZZ ( y[—)—/)z la somme des carrés totaux, avec y la moyenne de y.

1

La question du nombre de fenétres optimal se pose. L'expérience a montré que
quatre fenétres dans la zone de mesure (20-80 mm, soit 15 mm par fenétre) a fourni une
performance de détection optimale. La taille de la fenétre doit étre corrélée a la taille des

vaisseaux (ou toute autre inhomogénéité) a prendre en compte.

Reprenons l'exemple de la figure I11.13. Nous obtenons un R? avec ces quatre

fenétres de respectivement 0,91 et de 0,86 pour la zone sans et avec le vaisseau.

La linéarité ne sera performante que pour détecter une interface ou un vaisseau

dans un signal exponentiellement atténué.

145



II1.V.2.d. Variance spectrale
Le calcul de la variance spectrale est décrit au paragraphe III.IV.2. La variance
spectrale permet de caractériser 'homogénéité des tissus. Le calcul se fait par fenétrage

spatial, le parametre étant ensuite moyenné en profondeur.

Nous obtenons le tableau suivant sur la base de données :

SV (MHz) Homogéne Non Homogene
Sonde M 1,04 = 0,04 1,09 = 0,04
Sonde XL 0,95 £ 0,04 1,05 = 0,05

Tableau II1.8: Médiane et écart type de la variance spectrale (SV) sur la base de données
en fonction de I'homogénéité des zones (p<<0.01).
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Figure II1.14 : Valeurs de la variance spectrale en fonction de I'homogénéité des zones :
(a) Sonde M, (b) Sonde XL, (p<<0.01).

Ces résultats montrent effectivement que la variance spectrale est une bon
indicateur d’homogénéité des tissus. L'inconvénient de ce parametre est un temps de
calcul relativement long, d'environ 10 ms pour une ligne RE sachant que nous avons une

contrainte de temps de calcul de 2 ms pour 1'ensemble de 1'algorithme.

Finalement, nous n'avons retenu que l'atténuation a la fréquence centrale des
ultrasons, I'énergie renvoyée par les tissus (IBC modifié) et la linéarité de la log-
enveloppe comme parametres discriminants de 1'homogénéité du foie. Le BUA et la
variance spectrale sont de bons parameétres, mais leur temps de calcul est trop long pour

étre utilisé en temps-réel.
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II1.V.2.e. Analyse des performances des parametres
Les performances des tests basés sur ces parametres par seuillage, sont illustrées
par les courbes ROC, tracant la sensibilité en fonction de 1-spécificité. La sensibilité d'un
test ou d'un examen diagnostique est sa capacité a donner un résultat positif lorsque la
maladie (ou la condition) est présente. Elle s'oppose a la spécificité, qui est la capacité
d'un test ou d'un examen de donner un résultat négatif lorsque la maladie (ou la

condition) n'est pas présente.

La définition de sensibilité et spécificité est donc liée a la performance de la
détection d’'une maladie (ou la condition). L'indicateur AUC (Area Under Curve - Aire

Sous la Courbe ROC), mesure la qualité du test.

Ensemble, la sensibilité et la spécificité d'un test donnent une appréciation de sa
validité intrinseque. Prises séparément, elles ne veulent rien dire. Par exemple, un test
avec une sensibilité 95% n'a aucune valeur si sa spécificité n'est que de 5 %. Dans cet
exemple, le test est simplement positif chez 95% des individus sans aucune corrélation
avec la maladie. En effet, si la somme de la sensibilité et de la spécificité est égale a

100% le test est sans aucune association avec la maladie.

Le seuil d'un test (la valeur a laquelle on décide qu'il devient positif) influence sa
sensibilité et sa spécificité. Ainsi, si on abaisse ce seuil, le test sera plus sensible mais
moins spécifique. La valeur de ce seuil dépend grandement de 1'utilisation que 1'on veut
faire du test. Les tests trés sensibles sont surtout utiles pour s'assurer qu'une maladie
n'est pas présente (peu de faux négatifs) alors que ceux qui sont tres spécifiques sont

utiles pour s'assurer qu'une maladie est bien présente (peu de faux positifs).

Dans notre cas de détection d'une zone de foie homogéene, nous avons les

contraintes suivantes :
+ détecter la présence d'une zone homogene avec (étre sensible) :
o Un test en général a 1 dans une zone homogéne
o Untesta0 rare dans une zone homogene
« détecter la présence d'une zone non homogene avec (étre spécifique) :
o Un test a 0 en général dans une zone non homogeéne
o Untest a1 rare dans une zone non homogene

La performance individuelle des tests est étudiée avec la méthode des courbes
ROC. Arbitrairement, on aimerait avoir un seuil permettant d'obtenir une spécificité =
95% et une sensibilité = 80%. Les figures suivantes montrent les courbes ROC de
l'atténuation et de 1'IBC.
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Figure II.15 : Analyse ROC de I'atténuation de la fréquence centrale.
Résultats obtenus avec les (a) Sonde M, AUC = 0,864, (b), Sonde XL, AUC = 0,866
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Figure I11.16 : Analyse ROC de I'IBC.
Résultats obtenus avec les (a) Sonde M, AUC = 0,908, (b) Sonde XL, AUC = 0,885

On note une valeur d'égale spécificité / sensibilité supérieure a 75% pour
l'atténuation et 85% pour I'IBC. Les performances d'un test basé sur la linéarité de la log
enveloppe de la ligne RF ne peuvent étre reportées. En effet, la construction de la base
de données d'apprentissage ne permet pas d'extraire le parametre linéarité. Toutefois,
elle a été retenue par I'étude sur la sélection de variables. En effet, on sait que cette
linéarité est un outil permettant de détecter les inhomogénéités des tissus, puisque
celles-ci ont une échogénicité différente de celle du parenchyme hépatique. II devient

alors important de vérifier ce parametre.
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II1.V.2.f, Construction du modéle statistique
d’homogénéité

Pour la construction du modéle combinant les parametres selectionnés, nous avons
choisi une approche par régression logistique. En effet nous avons aussi testé la méthode
Support Vecteur Machine SVM (en Annexe D), mais celle-ci s'est révélée légerement
moins performante et plus cotliteuse en calculs. La régression logistique a été appliquée
sur les parameétres les plus performants afin de mettre en place un modele pertinent
pour le foie. En effet, nous verrons que les parametres ne peuvent seuls prédire la
position de la sonde. La régression logistique est une technique statistique qui a pour
objectif de produire un modele permettant de prédire les valeurs prises par une variable,
le plus souvent binaire, a partir d'une série de variables explicatives continues.
L'avantage de la régression logistique est qu'elle permettra soit d'afficher un résultat
binaire, soit un résultat « analogique » issu de la fonction logistique (dite logit). Les

seuils de caractérisation binaires seront aussi déterminés par analyse ROC.

On souhaite modéliser la variable catégorielle binaire foie «homogene» contre
tissu « non-homogene » en fonction de 1'IBC, de I'atténuation et de la linéarité de la log
enveloppe. Ces mémes variables ont été sélectionnées dans le méme contexte lors d'une

étude précédente [Rome 2009].

La régression logistique permet d’étudier la relation entre une variable de réponse
binaire et plusieurs variables explicatives. En général, le résultat d'une observation
binaire est appelé “succeés” ou “échec”. Il est représenté mathématiquement par une
variable aléatoire Y telle que Y = 1 s’il y a succés et Y = 0 s’il y a échec. Cette variable a
une distribution de Bernoulli et on note par p = P(Y = 1) la probabilité de succes; donc
P(Y=0)=1-p.

Lespérance mathématique et la variance de Y sont, respectivement, E(Y) = p et

a2(Y) = p(1 - p).

Le résultat Y peut dépendre de n variables explicatives X =[x 1:---an]

d'observation et nous souhaitons étudier cette relation.

On parle de régression logistique lorsque la fonction de répartition (loi de

probabilité) est la loi logistique :

Xp"

P(Y=1X=x)=—"—= . Logit(P)=Xp’ (IM1.22)
I+e

ou P est un vecteur de parameétres a déterminer. Le seuil optimal associé a la fonction

Logit est identifié a partir des courbes ROC.
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Une validation croisée a été effectuée sur la base de données pour déterminer les

coefficients P du modele logistique et analyser la performance de celui-ci. Ces
coefficients ont été obtenus en utilisant la fonction gimfit de Matlab. Une comparaison
des performances du modele ainsi construit sans et avec le parametre caractérisant la
linéarité de la log-enveloppe sur la base de test est illustrée dans les figures II1.17 et
I11.18.
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Figure II1.17 : Analyse ROC du modeéle statistique basé sur I'BC et I'atténuation.

(a) Sonde M, AUC = 0,913, (c) Sonde XL, AUC = 0,915,et du modele basé sur I'BC,
I'atténuation et linéarité (b) Sonde M, AUC = 0,947, (d) Sonde XL, AUC = 0,944

L'hypothése que la linéarité de la log-enveloppe du signal rétro-diffusé permet
d'augmenter la détection des inhomogénéités est bien vérifiée. La construction du
modele logistique a permis d'améliorer les performances générales, par rapport a

l'exploitation indépendante de chaque parametre.
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Figure II1.18 : Boites a moustaches des observations sous les deux hypothéses.
(a) Sonde M, (b) Sonde XL. Seuil 1 = Seuil optimal, Seuil 2 = Seuil a 95% de spécificité
Cette figure montre la capacité discriminatoire de l'algorithme développé. Le
« Seuil 1 » correspond au seuil optimal donné par 1'analyse ROC, correspondant a une
meilleure régle de classification, c'est a dire le meilleur compromis entre spécificité et
sensibilité :
« Sonde M : spécificité a 89% et sensibilité a 88%

«  Sonde XL: spécificité a 92% et sensibilité a 83%

Le « Seuil 2 » correspond a une spécificité fixée a 95%. La zone comprise entre ces

deux seuils est une zone ol on s'accorde d'avoir de faux positifs.

La derniere étape de cette étude fut 1'analyse quantitative de l'erreur commise par
'algorithme. Sur la base de test, lorsqu'une discordance entre l'annotation des signaux
et le résultat de I'algorithme est trouvée une validation visuelle a permis de montrer que

l'algorithme fait moins de 10% d'erreur.

II1.V.3. Validation et implémentation au Fibroscan
La validation client de ce nouvel algorithme est encore aujourd'hui en cours de
réalisation. La validation n'est pas clinique car il n'y a pas de lien avec une quelconque

pathologie.

Une validation client, en plusieurs étapes, est nécessaire pour tout nouveau
produit. Elle assure que le produit répond bien aux besoins des clients et au cahier des

charges. Elle valide la capacité a reproduire les performances du produit en série.

Pour ce faire, l'algorithme développé a été entierement codé en C++ et les
modifications du code source du Fibroscan nécessaires a son implémentation ont été

réalisées pour incorporer ce nouvel outil dans l'interface du Fibroscan.
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La validation par les praticiens (hépatologues) est subjective, et se base
essentiellement sur le mode A et TM du Fibroscan. Leur formation leur a appris de ne
faire un examen que dans une zone hépatique homogéne. Malgré cela, quelques
praticiens utilisant couramment le Fibroscan estiment que l'algorithme fait des erreurs,
meéme si les résultats de celui-ci se sont avérés exacts apres retraitement des données.
Ce qui ressort de cette validation est qu'il arrive que les praticiens ne vérifient guére la
linéarité du mode A (enveloppe du signal RF) ni vraiment 1'homogénéité du tissu. Par

contre, des utilisateurs novices apprécient fortement cette supervision.

Le deuxiéme retour des praticiens concerne l'affichage sur l'interface. Comme on
peut s'y attendre, un affichage « binaire » issu de la régression logistique est trop
contraignant. Lors de la recherche du point de mesure, on ne sait pas si l'on se trouve
proche ou non du seuil homogéne / non homogéne. Nous avons donc fait évoluer
l'affichage vers un affichage « analogique », ol la valeur de la fonction Logit de la
régression est codée sur un effet de transparence. En d'autres termes, si la prédiction est
trés mauvaise , I'affichage sera invisible et si la prédiction est trés bonne (loin du seuil),
l'affichage sera vert. Au niveau du seuil, 'affichage sera entre les deux états, de couleur
intermédiaire. Nous avons aussi rajouté un historique de la prédiction, calé sur le mode
T™.

Historique

Instantané

194 kPa)

194 kPg )

54KPa

Figure II1.19 : Implémentation de I'affichage du résultat de I'algorithme de détection de
zones homogenes sur l'interface du Fibroscan.
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I11.V.4. Conclusion

L'algorithme final se base sur les trois parametres suivants : 1'énergie du signal RF

(IBC), l'atténuation, la linéarité du logarithme de I'enveloppe du signal RF.

Le seuil de décision appliqué dépend des performances recherchées. La valeur

retenue pour l'application sur Fibroscan correspond aux performances suivantes :
* Sonde 3,5 MHz : spécificité a 89% et sensibilité a 88%
* Sonde 2,5 MHz: spécificité a 92% et sensibilité a 83%

Le calcul des performances de l'algorithme de détection de zones homogenes du
foie en temps réel sur la base de données a donné de bons résultats puisque l'algorithme
fait moins de 10% d'erreur et donne satisfaction aux praticiens. Notons en effet que
l'algorithme fournit une aide précieuse au repérage du point de mesure habituel. Il a
permis d'améliorer 1'ergonomie de l'interface utilisateur du Fibroscan. La validation a
permis d'améliorer le message que l'on souhaitait faire passer, c'est a dire qu'une
détection d'une zone homogene d'un point de vue ultrasonore n'est pas synonyme de
mesure d'élastographie valide, mais en améliore les chances. En effet, on ne peut
controdler la propagation de l'onde de cisaillement. Aucune modification fondamentale a
l'algorithme n'a été apportée au cours de la validation. Le module final est classé
confidentiel, et si la validation est positive, le module sera activé sur les futures

machines Fibroscan.
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II1.VI. Mesure de la distance peau-capsule hépatique

Les ultrasons, utilisés en échographie, permettent en général de séparer deux
tissus adjacents, grace a la réflexion du pulse ultrasonore sur leur interface. Le mode
amplitude (mode A) et le mode brillance (mode B) sont deux modes basés sur la réflexion
du signal ultrasonore dans les tissus. Le mode A représente l'amplitude du signal
rétrodiffusé par rapport a la profondeur, c'est a dire une information 1D. Le mode B est
une image, ol chaque colonne peut étre considérée comme un mode A, dont 1'amplitude
est codée en niveaux de gris. La deuxiéme dimension du mode B provient de la direction
latérale du plan de coupe, contrairement au mode TM (Time motion) ou elles
représentent le mode A a des instants différents. Les tissus ayant un fort coefficient de

réflexion sont représentés par des intensités plus élevées.

Le Fibroscan possede plusieurs sondes mono élément, adaptées a différentes
morphologies. En d'autres termes, le signal rétrodiffusé ne possede qu'une dimension : la
profondeur de pénétration. Le choix de la fréquence des ultrasons dépend de la
profondeur de tissus a imager. Dans notre cas, nous nous intéresserons a deux des
sondes du Fibroscan : la sonde M (3,5 MHz, 20-80 mm) et la sonde XL (2,5 MHz, 30-90
mm). Le choix de la sonde dépend essentiellement de la distance la séparant du
parenchyme hépatique. Cette distance correspond a la distance sous-cutanée (compte
tenu de la morphologie au niveau du 7eéme espace intercostal), que l'on appellera
distance peau-capsule (DPC). La DPC est mesurée, en pratique courante, manuellement a
partir d'un échographe en mode B, au niveau du point de mesure élastographique. Une
mesure automatique de la DPC, directement sur le Fibroscan serait intéressante d'un
point de vue matériel, mais aussi pour diminuer la dépendance inter opérateur et

permettrait de standardiser la technique de mesure.

III.VI.1. Caractéristiques biologiques des tissus

La graisse, qui est également connue sous le terme tissu adipeux, est une couche
de tissu conjonctif 1ache spécialisée dans le stockage des lipides. Les cellules graisseuses
sont maintenues ensemble par de minces membranes fibreuses du tissu conjonctif. Ce
tissu conjonctif apparait généralement dans la graisse comme des fibres de collagéne
fine et relativement rares. Les cellules adipeuses chez I'homme sont également connues
comme les adipocytes et se composent principalement de lipides (80% d'une cellule de
matieres grasses) et dont le diametre peut atteindre 120 pm [70]. Elles sont de forme

sphérique lorsqu'elles sont isolées.

Cependant, les cellules adipeuses sont généralement agglutinées pour former un
maillage de forme polyédrique. Le nombre de cellules graisseuses augmente surtout

pendant l'enfance. Le gain de poids chez l'adulte est principalement dii a une
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accumulation de lipides dans les cellules graisseuses et non pas une augmentation du

nombre de cellules adipeuses [70].

Dans le corps humain, la graisse peut étre divisée en deux types: sous-cutanée et
viscérale. La couche de graisse sous-cutanée est immédiatement sous la peau et
s'accumule généralement au niveau de la cuisse, de la taille, de 1'abdomen et des fesses.
La graisse viscérale est située a l'intérieur de 'abdomen, autour des reins, au mésentere

et des espaces rétro péritonéaux [70].

Toutefois, nous nous intéressons ici principalement a la distance peau-capsule
hépatique, composée de graisse sous-cutanée, de la plevre pariétale, du fascia thoracique
et de muscles : les muscles intercostaux (externe, interne et moyen), le diaphragme, de
la paroi abdominale (externe et interne) et une partie du grand dentelé (figures I11.20 et
I11.21). Tous ces muscles ont leurs fibres dirigées différemment (figure III,21). Les
diffuseurs rencontrés dans le cas du muscle sont : les fibres musculaires (& 6 mm),
ensemble de cellules (@ 100 pm), cellules musculaires (@ 20 pm), agrégats de graisse (J

10 pm), filaments d'actine (& 1.5 pm).

Comme mentionné précédemment, le tissu adipeux est constitué principalement de
lipides et de rares tissus conjonctifs. La graisse sous-cutanée est séparée de la couche de
tissus mous (le muscle et le foie dans notre cas) par une membrane blanche continue,
appelée fascia. Cette membrane génere habituellement une forte réflexion de I'impulsion

ultrasonore et délimite I'extension de la graisse.

Les tissus conjonctifs sont également dispersés dans le tissu adipeux. Lorsque la
couche de graisse sous-cutanée est homogene, elle apparait généralement moins
échogéne que les couches d'autres tissus comme les muscles. En outre, les membranes
fibreuses du tissu conjonctif, dont la longueur, I'épaisseur et la densité varient entre les
personnes et les endroits du corps, peuvent étre trouvées dans la couche de graisse. En
conséquence, la couche de graisse sous-cutanée semble étre plus échogéne avec la
présence de tissu conjonctif. Dans notre étude, nous avons remarqué que la graisse sous-

cutanée du septiéme espace intercostal est généralement inhomogene.

Des études ont été menées pour analyser les propriétés acoustiques de la graisse
humaine. L'étude [71] montre que la graisse a une vitesse de propagation des ultrasons
relativement faible (~ 1480 m/s) par rapport aux autres tissus mous du corps, tandis que
le tissu conjonctif (~ 1613 m/s) a une vitesse relativement élevée. Le muscle a une

vitesse de propagation des ultrasons comprise entre 1545 et 1630 m/s

En outre, des recherches antérieures ont également montré que différents types
de tissus adipeux ont des propriétés acoustiques différentes. Par exemple, Greenleaf et

Sehgal [22] ont étudié la graisse dans le sein en utilisant la tomographie par ultrasons et
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ont constaté que l'augmentation de la teneur en collagéne dans les matieres grasses
pourrait augmenter la vitesse de propagation et l'atténuation des ultrasons. Landini et
Sarnelli [72] ont également constaté que le coefficient d'atténuation est plus faible pour
les tissus qui ont une large prédominance de cellules adipeuses, et qui augmente avec la

teneur en fibres collagene.
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Figure II1.22 : Echographie en mode B de la zone a segmenter

II1.VI.2. Segmentation des tissus sur signaux rétro-
diffusés.

En échographie, la plupart des techniques de segmentation se font sur l'image du
mode B. En effet, les signaux bruts sont rarement disponibles sur les machines. Le défaut
de ces images est qu'elles sont formées apres la détection de l'enveloppe du signal
rétrodiffusé, ce qui a pour conséquence de supprimer les informations spectrales qui

pourraient étre utilisées en vue d'une segmentation.

Il existe peu d'études sur la segmentation des tissus a partir de signaux RF bruts,
et encore moins sur la mesure de 1'épaisseur sous-cutanée. On peut citer tout de méme
les travaux de Hammounde et al [65], qui utilisent la variation de la fréquence centrale
provoquée par l'atténuation du milieu pour segmenter le muscle cardiaque. Boukerroui
et al [63] utilisent une analyse de la fréquence centrale des signaux rétro-diffusés
combinée a une segmentation des niveaux de gris de l'enveloppe. Plus récemment,
Dydenko [73] combine des parametres issus du spectre avec des estimations de la vitesse
de propagation des ultrasons pour caractériser le coeur. Moradi et al [74] utilisent les
dimensions fractales de plusieurs séries de signaux RF, ce qui nécessite une fréquence de
répétition élevée. Enfin, Davignon et al [64] utilisent le parametre IBC pour améliorer la

segmentation basée sur 'enveloppe du signal.

Ces études confirment que les informations spectrales des signaux RF sont
adaptées a la segmentation, mais il n'existe quasiment aucune étude portant sur la
mesure automatique de 1'épaisseur de graisse sous-cutanée. Ng et al [67] ont récemment
montré que des changements dans le spectre de signaux RF 2D permettent de mesurer

I'épaisseur sous-cutanée sur I'homme. Cette technique repose sur une combinaison
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spatiale des parametres, ce qui n'est pas possible dans notre cas.

II1.VI.3. Estimation de parametres caractéristiques
sur signaux rétro-diffusé.

Le calcul des différents parametres spectraux vus dans la partie précédente
souleve plusieurs problémes. En effet, on souhaite séparer une zone « non-homogene »
d'une zone homogene. La zone « non-homogene » est constituée d'une multitude de
tissus différents. Comme cela a été précisé, le BSC, ESS, SPI découlent du BUA, et celui
ci n'est calculable que dans tissus plutot homogeénes. Nous avons donc estimé le BUA en
fonction de la profondeur, sur des fenétres spatiales. Cette technique diminue cependant
fortement la qualité de 1'estimation. Le paramétre MSS nécessite des signaux assez long,
et comme décrit précédemment, les méthodes de calcul sont trés délicates, ce qui rend
ce parametre trés peu utilisable dans notre cas. Enfin, la variance spectrale ne pose
aucun probleme de calcul. Par ailleurs, le calcul de 1'BC modifié (équation III.17) ne

pose également pas de probléme.

N'ayant pas acces a la vérité-terrain, nous avons envisagé d'utiliser comme
référence un dispositif largement utilisé en imagerie ultrasonore : un échographe en

mode B avec une mesure manuelle de distance.

La figure II1.23 montre une carte du mode TM (enveloppe des signaux RF) issue
d'un patient mesurant 1,67 m pour un poids de 82 kg (IMC = 30kg/m?, obése modéré).

La distance peau-capsule mesurée par échographie est estimée a 20 mm.
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Figure I11.23 : Mode TM : série des signaux issus d'un volontaire modérément obése.
La DPC mesurée par échographie est de 20 mm.

Cette figure montre plusieurs couches, entre [0-7] mm, [7 20] mm, [20 27] mm et
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[27 65] mm, qui correspondent, a priori, aux tissus suivants : la peau, la graisse / le
muscle et le foie sain. Un seuillage sur cette image permettrait une segmentation, mais
cette technique serait limitée par les variations non calibrées de l'intensité de

'enveloppe.

Des cartes paramétriques spatio-temporelles ont été créées a partir des différents

parameétres spectraux (figure II1.24). On rappelle que seul le parametre IBC est lié a

l'intensité du signal rétrodiffusé. Le pas d’échantillonnage spatial est de 3hys, les

fenétres spatiales ayant une taille de 12\ et le recouvrement étant de 75%.

La figure II1.24 montre que les parametres SPI et ESS ont une grande variabilité
spatiale et ne présentent pas d’homogénéité dans les différentes couches de tissus. On
peut remarquer sur la carte paramétrique du SPI, un passage de celui-ci a zéro aux
alentours de 20 et 27 mm, c'est a dire au niveau d'interfaces spéculaires. La carte de
I'ESS n'est pas discriminante et reflete la macro-granularité des tissus plutoét que les

interfaces. On observe une modification des parametres entre 18 et 20 secondes.

Les cartes de I'IBC modifié et du SV sont clairement plus propices a une
segmentation par binarisation (par seuillage de type Otsu). D'apres 1'équation II1.13, la
variance spectrale ne dépend que du SPI. Or sur la figure I11.24, aucune relation n'est
visible entre (a) et (d). Cela sous entend que soit les simplifications et approximations
faites dans [55] ne sont pas tout a fait appropriées, soit que la méthode de calcul de SV
est plus performante que la méthode de calcul du SPI, qui dépend de la correction

apportée par le BUA.

Dans la suite, on propose d'exploiter les parametres IBC et SV normalisés. Un
exemple de signaux d'un volontaire de corpulence normale est rajouté a l'exemple

précédent (obése modéré).

Les séries temporelles de mesures de DPC sont ensuite combinées comme décrit ci
dessous, pour fournir une estimation robuste et compenser les mouvements potentiels

des interfaces entre les tissus lors de la respiration et atténuer les effets du bruit.
La mesure moyenne de la DPC sur chaque volontaire est réalisée en deux étapes :

1. Moyenne locale sur des fenétres temporelles de 2 secondes (période

approximative de la respiration),

2. Seuillage hystérésis pour la suppression des valeurs aberrantes du profil

temporel des valeurs de DPC

Pour un affichage en temps-réel, ces calculs sont effectués a chaque acquisition

(toutes les 50 ms), avec des mesures DPC rafraichies toutes les 1/2 secondes.
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Figure I11.24 : Cartes paramétriques des différents parametres spectraux.

(a) SPI, (b) ESS,(c) IBC modifié, (d) SV. La DPC mesurée sur le mode B est d'environ 20
mm.
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Les cartes paramétriques de 1'IBC et de la SV normalisée sont illustrées dans les
figures II1.25 et II1.26, avec l'estimation par seuillage de la DPC (ligne rouge). On
remarque trés bien sur le volontaire de corpulence normale, les effets de mouvements
liés la respiration au niveau de la capsule hépatique, alors que cet effet n'est pas observé
sur l'autre volontaire. Le tableau III.9 reporte les mesures de DPC entre les images
échographiques en mode B (notre référence) et les moyennes temporelles sur les 20
secondes d'enregistrement des deux parametres IBC et SV. La variabilité de la DPC
estimée sur le volontaire de corpulence normale est d'environ 3 mm, et correspond au
déplacement latéral du foie, par rapport a la peau. L'ordre de grandeur est conforme au

valeurs apportées dans I'étude [75], basée sur des données IRM.

Mode B IBC Sv
moyenne min max moyenne min max
19,60 19,98
DPC 20 +0.21 18,99 19,79 +0.29 18,99 20,33
(mm)
12,05 13,33
13 +0.64 9,28 12,79 +0.86 10,45 13,35

Tableau II1.9: Moyennes temporelles et écart type sur 20 secondes des DPC estimées a
partir des parametres IBC et SV pour deux exemples. Les valeurs de DPC de références
sur mode B sont également indiquées.
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Figure II1.25 : Segmentation de la DPC, évaluée a 20 mm sur un volontaire par
échographie.

(a) signaux du mode TM, (b) carte paramétrique de I'IBC, (c) carte paramétrique de la
SV. Les lignes rouges représentent la segmentation en temps-réel réalisée a partir des
parametres spectraux.
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Figure II1.26 : Segmentation de la DPC, évaluée a 13 mm par échographie sur un
volontaire.

(a) signaux du mode TM, (b) carte paramétrique de I'IBC, (c) carte paramétrique de la
SV. Les lignes rouges représentent la segmentation en temps-réel réalisée a partir des
paramétres spectraux. Vers la 6°™ seconde, le seuillage hystérésis permet d'éliminer des
mesure de DPC aberrantes.
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IT11.VI.4. Evaluation quantitative des mesures de DPC

On propose d'évaluer quantitativement la précision de la mesure DPC estimée a
partir des cartes paramétriques des parametres IBC et SV. Pour cela, nous disposons
d'un fantéme d'une dizaine de kilopascals, dont les diffuseurs ont une taille comprise
entre 30 et 70 pum, représentant le parenchyme hépatique. Un échantillon de tissu porcin
(lards) constitué de peau, de graisse et de muscle est utilisé pour simuler le contenu de
la distance peau-capsule. Dans notre cas, 1'épaisseur sous-cutanée n'est pas limitée a la
graisse, il faut rajouter 1'épaisseur des muscles. Cet échantillon de tissu est placé entre

deux plaques trouées, afin de connaitre précisément son épaisseur, comme le montre la
figure 111.27.

Sonde

Graisse

Muscle

Fantome

1
Temps (sec)

Figure II1.27 : Expérience in vitro sur un échantillon de lard de cochon.

Montage expérimental a gauche et signaux acquis en mode TM a droite. Le parametre
IBC ne segmente que la graisse et le paramétre SV segmente en plus le muscle.

L'épaisseur de graisse mesurée directement est de 13,4 mm, 1'épaisseur de muscle
est de 10,2 mm soit une DPC de 23,6 mm. L'algorithme donne une moyenne temporelle

de 15 mm pour le parameétre IBC et 25 mm pour le parametre SV, avec une précision de

1,3 mm (3 XUS) . Cette expérience sur des signaux RF de bonne qualité montre que le
parameétre IBC sous estime la DPC et ne prend en compte que la graisse. Le parametre
SV montre sa supériorité a détecter I'homogénéité des tissus.

Cette expérience in vitro sur des tissus porcins (lards), ol nous disposions d'une
vérité-terrain, a montré une précision de mesure de 1 a 2 mm. Toutefois, cette

expérience ne reproduit pas exactement la situation rencontrée in vivo.
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II1.VL.5. Comparaison qualitative des mesures DPC
sur l'ensemble de la base de données in vivo

Les mesures sont reportées dans les tableaux III.10 et III.11. On observe des
écarts importants en particulier entre le mode B et le Fibroscan. Ces écarts peuvent étre
attribués a la différence d'enfoncement de la sonde due a la pression exercée par
l'opérateur. Cet enfoncement est lié a la différence de la surface des sondes en contact

avec la peau du patient.

Les deux approches effectuant des mesures dans des conditions expérimentales
différentes, nous avons été contraint de limiter 1'étude des performances a tester la
bonne corrélation des mesures du Fibroscan avec l'échographe. Le tableau III.10
rapporte les valeurs mesurées de DPC a partir du mode B et des deux sondes Fibroscan,
moyennées sur toute la population, puis sur deux sous groupes. Ce classement en deux
groupes est fonction de la DPC mesurée par échographie, un seuil a 20 mm a été choisi
pour définir les deux classes, « obése » ou « normal ». Une analyse Bland-Altman
(Figure II1.28) montre une différence moyenne de 1 mm pour les DPC < 20 mm et de 6

mm pour les DPC > 20 mm.

DPC (mm) Mode B Sonde XL Sonde M
Sv IBC Y% IBC
Toutes 17,2£5,9 16,0%4,3 12,2%3,9 15,6%4,3 10,7%2,6
<20 14,4%3,7 14,7£3,2 11,1+2,8 14,5%3,7 10,2%£2,3
>20 25,1%6,1 20,4+4,6 15,9+4,8 19,4%4,1 12,2%3,0

Tableau II1.10: Mesures moyennes de DPC avec les trois sondes.

Pour les estimations spectrales, les mesures de DPC ont une précision, due a

l'algorithme, de 3Nys, c'est a dire 1,5 mm pour la sonde XL et 1,3 mm pour la sonde M.
Comme attendu, les mesures de DPC sont plus petites avec les sondes Fibroscan, qu'avec
la sonde mode B, puisque cette derniére s'enfonce moins dans la graisse. Alors que les
mesures du mode B ne peuvent pas directement étre comparées aux mesures de
l'algorithme, les deux sondes Fibroscan devraient fournir les méme valeurs. Ceci n'est le
cas que pour le parameétre SV. Le parametre IBC fournit systématiquement des valeurs

de DPC plus petites , avec un maximum d'écart de 3,7 mm (30%) entre les deux sondes.

Si l'on ne considere que les résultats provenant des volontaires de corpulence
normale (DPC < 20 mm), on s’apergoit que la différence avec les mesures du mode B
sont plus faible. Cela provient de la faible déformabilité des tissus sous-cutanées sur

patients minces.
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Figure I11.28 : Bland et Altman des estimations de la DPC.

Pour évaluer la cohérence entre les mesures de DPC issues du B-mode et des
sondes, nous avons utilisé le test de corrélation de Kendall. L'hypothése H, de ce test est
qu'il n'y a pas de corrélation entre deux séquences de valeurs. L'avantage de ce test, par

rapport a un simple test de corrélation, est qu'il est non-paramétrique.

Les résultats sont rapportés dans le tableau III.11, avec les parametres du test

suivants : T est le coefficient de corrélation de Kendall, et p-val est la p-valeur du test.

Les p-valeurs montrent que l'on peut rejeter avec une grande fiabilité 1'hypothese
que les séries ne sont pas corrélées Le résultat est moins net pour les grandes DPC que

pour les petites.

Sonde Toutes DPC DPCodes<20mm DPCo0e3>20mm

sV =0,6 T=05 =04

XL p-val = 0 p-val = 0 p-val = 2.10°
IBC T=04 T=03 =03

p-val = 0 p-val= 0 p-val = 9.10°
=0,5 T=04 T=0,2

SV _ 3

M p-val = 0 p-val = 0 p-val = 5.10
IBC =03 =03 =01

p-val = 0 p-val = 0 p-val = 0,19

Tableau II1.11: Test de Kendal sur les mesures de DPC.
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Finalement, on observe une meilleure corrélation avec le parametre SV, en
particulier pour les volontaires en surpoids. Ces résultats suggerent que méme si le

parameétre SV est plus coliteux a calculer, il est a préférer au parametre IBC.

IT1.VI.6. Conclusion
Ce travail, présenté dans [MICCAI 2010 - 2011], montre 1'évaluation de 1'approche

d'une analyse spectrale pour la segmentation de signaux ultrasonores et la mesure de
l'épaisseur sous cutanée (graisse et muscle). Une étude de corrélation a été effectuée
pour comparer les mesures d'épaisseur avec une sonde mode B. L'analyse spectrale a été
adaptée a la configuration spécifique d'acquisition d'une sonde Fibroscan, impliquant le
réglage de la longueur de la fenétre spatiale, la fenétre de pondération et de la largeur
de bande spectrale. L'analyse spectrale a court terme avec recouvrement de 75% sur des
fenétre de longueur 122 permet d'obtenir un bon compromis entre résolution spatiale et
fréquentielle. Malheureusement, le temps de calcul de 1'algorithme, basé sur la variance
spectrale, est 1égerement trop long pour étre réalisé en temps-réel sur un Fibroscan. On
peut suggérer l'utilisation de parametre IBC dans le domaine temporel, rapidement

calculable, mais de moindre robustesse.

ITI1.VII. Conclusion du chapitre

Ces travaux sur la caractérisation des tissus biologiques pour signaux ultrasonores
rétro-diffusés se base sur des parameétres spectraux du signal ultrasonore rétrodiffusé.
Ils ont montré qu'il est difficile de relier la quantité de fibrose du parenchyme hépatique
a des parameétres spectraux du signal rétrodiffusé a la fréquence de 3,5 MHz. Nos
conclusions rejoignent la littérature, tout en ayant exploité une base de données de taille
beaucoup plus conséquente, et une référence discréte (élasticité), beaucoup plus
échantillonnée que le résultat d'une biopsie (score Metavir) utilisé dans les autres
études. Nous avons vu que les conditions expérimentales (in vivo) dégradent les résultats
et performances de chaque parametre. Une grande limitation demeure dans la
dépendance des parametres spectraux de la correction de l'atténuation, ce qui exige un
milieu parfaitement homogene. L'espacement moyen entre diffuseurs est difficile a
estimer puisque on cherche un parameétre de 1'ordre de seulement deux fois la longueur

d'onde ultrasonore.

Deux algorithmes permettant d'assister l'opérateur en temps-réel pendant

I'examen du Fibroscan ont été développés.

Le premier permet une détection d'un signal retrodiffusé de foie homogeéne. 11

permet aux praticiens de repérer plus facilement (i) le foie du patient, en particulier
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pour les obeses, (ii) une zone homogene du foie. L'algorithme se base sur des parametres
ultrasonores dont nous avons étudié les performances sur une base de données
étiquetées. A partir de ceux-ci, nous avons appris la signature acoustique d'une zone
homogene de foie afin de créer un modéle statistique. Les performances obtenues sont
de I'ordre d'une spécificité a 90% et d'une sensibilité a 85%. Le calcul des performances
de l'algorithme en temps-réel sur la base de données donne de bons résultats puisque
l'algorithme fait moins de 10% d'erreur. L'algorithme fournit une aide précieuse au
repérage du point de mesure habituel lorsque 1'analyse visuelle ne le permet pas dii a la
morphologie du patient. La validation client, toujours en cours, a permis d'améliorer

I'ergonomie de l'interface, et semble donner satisfaction aux praticiens.

Enfin, nous avons montré qu'une approche analyse spectrale du signal ultrasonore
rétrodiffusé, basée sur la variance spectrale de celui-ci, permet une segmentation des
signaux et de la mesure de 1'épaisseur sous cutanée. Une étude de corrélation a été
effectuée avec de bons résultats pour comparer les mesures avec une sonde
échographique mode B. Une étude quantitative ex-vivo montre que les résultats donnés
par l'algorithme sont précis de 1 a 2 mm. Pour des raisons de puissance de calcul, la
mesure de la distance peau capsule est aujourd'hui effectuée par un algorithme plus
simple et plus rapide, mais légerement moins performant que celui développé ici. Les
futures versions du Fibroscan rendront possible I'implantation de l'algorithme de mesure

de la DPC développé dans ce chapitre.
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Chapitre IV :

Elastographie : vers lI'indépendance de
l'orientation de la sonde

Lorsqu'il y a discordance entre 1'axe d’observation de la sonde et la direction de
propagation de 1'onde de cisaillement, 1'élasticité mesurée peut dans certains cas étre

faussée. Pour corriger ce probléme, nous avons abordé deux approches :

1. La premiére est une approche par corrélation temporelle des déplacements du
milieu pris a des profondeurs différentes. Cette technique est souvent associée
au retournement temporel ou au filtrage adapté. Les résultats ne sont pas

complétement en accord avec certains travaux récents.

2. La deuxieme approche est paramétrique. Elle permet d'utiliser un critére
efficace : le maximum de vraisemblance. Un premier exemple utilise les fonctions
de Green. Le deuxiéme exemple utilise un apprentissage a partir de données

simulées.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

IV.I1. Introduction

Ce chapitre propose d'étudier la mise au point d'une nouvelle technique
d'estimation de I'élasticité d'un tissu, appliquée a 1'élastographie ultrasonore
impulsionnelle en réflexion. On souhaite toujours estimer I'élasticité a partir des
déplacements des tissus provoqués par la propagation d'une onde de cisaillement, mais
en présence d'un angle inconnu entre la direction d’observation de la sonde et la
direction de propagation de I'onde de cisaillement (indépendance peut sous-entendre que
la méthode permet de corriger l'influence de cet angle). Ce chapitre se divise en trois

parties.

Tout d'abord, la problématique du chapitre est présentée puis nous étudierons une
technique basée sur le principe de la corrélation temporelle des déplacements. Ce
principe a été utilisé sous le nom de « retournement temporel » (RT) dans les études qui
nous ont servi de point de départ. Ces études ont appliqué cette approche a des ondes
de cisaillement basses fréquences (< 500 Hz). Nous discuterons des hypotheses et
incertitudes qui en découlent. La technique proposée est adaptée a nos contraintes de
mesure ultrasonore (mesure des déplacements sur un axe). Nous verrons que cette

technique est susceptible de procurer une mesure 1D de 1'élasticité.

Enfin nous considérons une approche paramétrique qui consiste a modéliser
'observation en fonction des parametres d'intérét. L'avantage d'une telle modélisation
est que 1'on dispose d'une méthode particulierement efficace, a savoir le maximum de
vraisemblance. Deux modeles paramétriques sont vus pour montrer la faisabilité de la
méthode. La premiere est issue d'un modele analytique simple qui s'appuie sur
'expression analytique de la fonction de Green d'un milieu semi-infini. Malheureusement
cette expression n'est connue que le long de 1'axe de propagation et ne prend donc pas
en compte l'angle de visée. La seconde stipule que le profil de l'onde a différentes
profondeurs est simplement décalé en temps et atténué. On suppose que le facteur
d'atténuation dépend uniquement de la profondeur et est inconnu et que 1'expression du
retard en fonction de la vitesse de cisaillement et 1'angle a une forme connue, ce qui est
le cas pour une onde parfaitement sphérique. On suppose enfin que l'écart au modele
dépend d'une atténuation inconnue et d'une variance inconnue. On peut alors estimer la
vitesse de cisaillement et I'angle par maximum de vraisemblance. Cette approche a été

testée sur les déplacements simulés. Les résultats obtenus sont intéressants.

IV.I1. Problématique
Lorsque la vibration induite au niveau du septiéme espace intercostal engendre

une onde de cisaillement dans les tissus, son front d'onde n'est pas totalement connu.

179



Bien que les simulations par éléments finis du premier chapitre n'aient pas permis de
réaliser une propagation sur un modele anatomique complet (le cas in vivo), nous avons
pu constater sur le modele 2D (une coupe du modele 3D) figure I1.25, que la forme du
front d'onde est un ensemble d'interférences, non sphérique, dépendant de la nature des
milieux, et de 1'espacement des cotes. En d'autres termes, la forme du front d'onde reste
inconnue. Par défaut, on estime que si le mouvement de l'impulsion est donné
parfaitement perpendiculaire a la surface de la paroi abdominale, le front d'onde se

propage de maniere colinéaire a 1'axe de visée ultrasonore.

Si un angle entre la paroi abdominale et la sonde est présent (figure IV.1), la
mesure d’élasticité peut alors étre faussée puisque les axes de propagation des ondes de
cisaillement et ultrasonore ne sont plus colinéaires. Par conséquent, la vitesse de 1'onde
de cisaillement mesurée sur 1’axe ultrasonore n’est plus la vitesse réelle mais une vitesse

apparente, surestimée par la présence du cosinus de I'angle.

Figure IV.1 : Inclinaison de la sonde par rapport a la paroi abdominale.

Le front d'onde n'est pas sphérique, il y a donc discordance entre I'axe de propagation de
I'onde de cisaillement est I'axe de visée de la sonde. La vitesse de cisaillement est
faussée.

Sur fantome, ce front d'onde est quasiment sphérique (figure IV.2), c'est-a-dire que
la mesure de la vitesse de cisaillement par la technique des temps d'arrivée est quasi-
indépendante de I'angle de la sonde (axe ultrasonore) par rapport a la surface de contact.
En effet, 'onde présentera toujours, dans ce cas, une symétrie. Les résultats qui suivent

ne semblent pas corroborer cette hypothese.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde
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Figure IV.2 : Front de I'onde de cisaillement a t= 30 ms, sur le modele éléments finis axi-
symetrique a 6 kPa.

Les tirets blancs schématisent un front d'onde sphérique.

Par contre, si on souhaite s'approcher du cas in vivo ou la forme du front d'onde
reste inconnue, il suffit de découpler le transducteur ultrasonore du vibreur en le plagant
a une distance inconnue. Dans ce cas, la vitesse mesurée sera une vitesse apparente : les

temps d'arrivée dépendent de 1'angle et du décalage, comme le montre la figure IV.3.

i i Front d'onde
| Supposé sphérique

Figure IV.3 : Schéma de I'expérience en découplage dans le cas d'un fantéme.

La vibration est appliquée au point S. Les déplacements sont enregistrés sur la ligne
orange par le transducteur T1. a est I'angle entre les axes z et j. y est I'angle antre z est
la direction de propagation de I'onde.
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De plus, ce découplage permet de ne plus étre dépendant du mouvement du
transducteur (faisant office de piston) lors des calculs des vitesses particulaires. On peut
aussi rajouter que cette configuration de découplage du transducteur et du vibreur est
I'une des modifications envisagées pour les patients obéses morbides. Comme en ERM, le
vibreur ne sera plus placé entre les cotes, mais directement sur la cage thoracique, afin

de transmettre un maximum d'énergie aux milieux.

En résumé, le but de ce chapitre est la mesure de la vitesse de cisaillement avec
comme inconnues l'axe de propagation de l'onde de cisaillement et la forme du front
d'onde. C'est un probleme compliqué puisque nous ne disposons que des déplacements
sur un axe. De plus, ce probleme est mal posé si le milieu de propagation n'est pas

homogene.

En partant d'une base de données réalisées numériquement, et de quelques
données expérimentales, nous avons réalisé une approche de type corrélation temporelle
sur les déplacements, puis une approche plus paramétrique a partir d'un modele

analytique.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

IV.IIL. Corrélation temporelle de 1'onde de cisaillement
Cette partie propose d'étudier la mise au point d'une technique d'estimation de
1'élasticité d'un tissu mou par une méthode basée sur la corrélation temporelle de I'onde
de cisaillement, aussi appelée focalisation par retournement temporel [1] (Annexe E). Le
retournement temporel permet, en imagerie médicale ultrasonore, de focaliser des ondes

ultrasonores dans un milieu hétérogene inconnu.

I n'existe a ce jour que peu d'applications du retournement temporel développées
dans le domaine des basses fréquences (<500 Hz), et encore moins sur des ondes de
cisaillement. Benech et al [2] ont proposé en 2007 d'appliquer le principe du
retournement temporel aux ondes de cisaillement en élastographie impulsionnelle, mais
en remplacant 1'étape de réémission du champ de déplacements retourné par des calculs

de corrélation temporelle.

Nous préférons utiliser le terme de décorrélation au terme retournement temporel
car il ne nous semble pas approprié dans cette approche. En effet, le retournement
temporel, la corrélation temporelle et le filtre adapté sont des traitements qui utilisent
une convolution d'un signal temporel retourné. Mais, dans ces trois techniques, la notion

de signal retourné n'a ni le méme sens, ni ne nécessite les mémes hypotheses [3].

IV.IIL.1. Etude de la tache de corrélation
Le retournement temporel n'a été initialement développé et étudié que pour des
ondes de compression, comme les ondes ultrasonores. La suite s’'intéresse a ce

raisonnement pour des ondes de cisaillement.

Lorsqu'est appliqué un retournement temporel a une onde produite par une source
ponctuelle, une onde parfaitement convergente est produite jusqu'a son collapse. Un
phénomeéne d'interférence est alors produit. En effet, une partie de 1'onde convergente
commence a diverger aprés le début du collapse alors que l'autre partie continue a
converger. Comme pour n'importe quel type d'onde scalaire, le champ produit est
composé d'un pic principal et d'oscillations. En physique, la largeur a mi-hauteur du pic
principal est limitée par le critere de Rayleigh a M/2. Il a été montré qu'en pratique, cette
largeur est de 1'ordre de la longueur d'onde [1, 4]. Ce phénoméne correspond a la limite

de diffraction du systéme.

Dans le cas d'un milieu homogéne et isotrope, le champ obtenu par retournement

temporel a été calculé par Cassereau et Fink [5] pour un régime monochromatique. Le

champ de déplacement au point de refocalisation b4 RT(7 ,t) est un sinus cardinal de

largeur a mi hauteur typique A/2 :
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W (7, 1)=R(ik f (1)) ok (IV.1)

oc sinc(2mR/N)

ou k est le nombre d'onde, f(t) le signal d'émission et R la distance entre le point
d'émission et d'observation (distance du point focal). La singularité disparait en R = 0 et

correspond a la limite de diffraction, de loi sinus cardinal et de largeur caractéristique .

A\/2 . Cette analyse n'est pas tout a fait respectée dans le cas de régime impulsionnel.

Gallot et al [6-7] montrent que dans le cas de régime impulsionnel, la largeur

analytique de la tache de corrélation est d'environ 0,67 A . Benech et al [8-9] proposent
d'utiliser la richesse spectrale disponible dans le champ de déplacement en ne calculant
le champ de refocalisation que dans une bande de fréquences (BW). Ils constatent que la
taille de refocalisation est plus proche de celle de la fréquence maximale et proposent
I'hypothése que la taille de refocalisation pour une bande de fréquences sera associée a

la fréquence maximale.

IV.IIL.2. Onde de cisaillement et élastographie 1D
Benech et al [8] ont appliqué le retournement temporel aux ondes de cisaillement
basses fréquences (centaine de hertz) dans le but d'une mesure élastographique 1D. Ils
montrent que la refocalisation entraine une figure d'interférence ou la largeur du pic
central est égale a la longueur d'onde de I'onde de cisaillement qui s'est propagée dans

le milieu et qui est donc liée a son élasticité.

L'expérience se déroule en deux étapes. La premiere constitue la phase
d'enregistrement, le long d'une ligne (axe ultrasonore), des déplacements provoqués par
I'émission d'une onde de cisaillement. Cette étape correspond a une mesure
élastographique 1D classique. Nous verrons plus tard que 1'on peut séparer le vibreur du
transducteur US afin de refocaliser l'onde de cisaillement a un endroit donné. La
deuxiéme étape consiste a renvoyer le champ de déplacement dans le vibreur. Cette

deuxiéme étape peut étre remplacée par une méthode calculatoire : la corrélation.

IV.III.2.a. Calcul du champ de corrélation

Soit \I’Z(Z mo ) la composante z du champ de déplacement a la position Z,. Celui-
ci peut étre décrit comme le produit de convolution entre la source e_/.(S ,1) localisée en

S et orientée vers j, et la réponse impulsionnelle h‘,»Z(S .Z,,t) entre Jj et les

composantes z de la source au transducteur T1 (figure IV.3) respectivement :
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

Y.(Z,.t)=e;(S,t)xh (S.Z,,t) (IV.2)

z

La réciprocité spatiale du champ de déplacement élastique implique :

W (Z,.t)=W,(S, t)=e(Z,.t)%h (Z,.S 1) (IV.3)

Cette équation permet de définir Z,, comme une source virtuelle orientée suivant z.

En d'autres termes, nous nous retrouvons avec €j<S: l‘>:1Pj(S,T—f> . Le champ de

déplacement retourné dans le milieu est alors donné a la position Z, par :

Wz, 0)=(e.(Z,, T-t)xh(Z,.S, T—1t))*h (S, Z,,1) (IV.4)

z

Expérimentalement, les auteurs montrent que le critére de Rayleigh n'est pas tout
a fait respecté. En effet, dans leur cas 2D, la largeur dans la direction z, a mi hauteur du
pic central est de l'ordre de la longueur d'onde, comme le prédit 1'équation IV.2. Mais la
tache focale n'est pas symétrique : elle est 1,6 fois plus large dans la direction z que dans
la direction perpendiculaire [1]. L'origine de ce phénomeéne est sans doute la présence du
champ proche provoquant une onde polarisée longitudinalement et du caractere
anisotropique du champ élastique. Mais ce résultat n'est pas le méme lorsque le calcul

du RT virtuel est appliqué.

La méthode de calcul du RT virtuel est basée sur des calculs de corrélation. On

montre que cela est identique au véritable RT si 1'émission est assimilée a un dirac [8].

Soit C (Z mr Lyt ) la matrice de corrélation entre le champ mesuré sur Z,, et Z,.

c(z,7z,t)=V,(z,, T—-t)xWV_(Z,,t) (IV.5)

m’

La réciprocité spatiale nous donne :

C(Z,,Z, t)=W,(S,T—t)xW_(Z, t)=e,(S,t)*W(Z,,t) (IV.6)

Par conséquent, si €j(5,t)=6(t) ,alors C(Z,,Z,,t)=W (Z,,t). Bien si, il
n'est pas possible d'émettre un dirac, mais le pulse basse fréquence envoyé (<200 Hz)
peut étre considéré court devant le temps d'enregistrement. Cette hypothese entraine

des différences entre le RT et la corrélation.

Les auteurs proposent une étape complémentaire afin « d'optimiser l'information

contenue dans le champ de corrélation » en calculant des corrélations de phase. Soient
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E (S , (D) et H (Zn! (D) la transformée de Fourier de l'excitation e et de la réponse

impulsionnelle % . La matrice de corrélation de phase est donnée par :

H(Z, o)H(Z
(2, 0)H(Z,, o)

n’ (D)

Cc(z, 7, t)=FT"'

(IV.7)

o H(Z, 0)H(Z, )
On remarque ici que -
1 (Z,, 0)H(Z, 0)

note qu'une fonction de cohérence n'est pas la transformée de Fourier d'une fonction de

est la fonction de cohérence. On

corrélation. Il en découle que :

C(Z,,Z,.t)=FT'[expli(0(Z,, 0)-0(Z,.0)))] (IV.8)

Cette fonction ne dépend plus de 1'émission et n'a de sens que dans la plage de

fréquences ou H ((D)?fo , C'est-a-dire dans la bande passante de 1'émission. Une
fonction porte W est alors rajoutée pour les calculs afin de sélectionner cette bande de

fréquences :

C(z,.2,.t)=FT ' [expli(¢(Z,, 0)-¢(Z,,0)) W (v)] (IV.9)

avec W(w) donné par :

W(w)= (IV.10)

La bande passante de la fenétre W(w) est prise de fagon a avoir 95% de I'énergie

de I'impulsion, soit une bande passante a -20dB.

IVIII.2.b. Importance de la géométrie du milieu de
propagation

Le retournement temporel ne permet de refocaliser une onde que si la cavité
possede la propriété d'ergodicité, que I'on peut imager par I'effet kaléidoscope si 1'onde
se propageant dans le milieu subit plusieurs réflexions sur les parois de la cavité. La
réponse impulsionnelle peut alors se décomposer comme la superposition d'impulsions
provenant de plusieurs transducteurs virtuels, positionnés de maniere homogene. Dans

ce cas, la cavité ne doit pas présenter de grande symeétrie.

Cette hypothese est vraie dans le cas d'une onde acoustique (US) dans 1'eau, ou la

vitesse de propagation est trés grande (1500 m/s) par rapport a la taille de la cavité (0,1
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

m). Dans ce cas, en quelques millisecondes, plusieurs milliers de réflexions peuvent avoir
lieu. Notre cas est trés différent. L'onde de cisaillement se propage, suivant le milieu,
entre 1 et 5 m/s, pour le méme ordre de grandeur de la taille de la cavité que
précédemment. Méme avec un temps d'enregistrement raisonnablement long (150 ms),
'onde ne subit que entre 1 et 7 réflexions. Il est donc trés probable que les problemes de

symeétrie de la cavité ne jouent aucun role dans notre cas.

IV.III.2.c. Approche des résultats, quelques remarques

En élastographie, la grandeur mesurée par inter-corrélation entre lignes RF est un
champ de vitesse particulaire. Il s’agit toujours d’'un moyen de mesurer un déplacement.
La vitesse particulaire est la dérivée temporelle du déplacement et n'a donc aucune

influence sur la largeur de la tache de corrélation.
Formellement, la vitesse de cisaillement recherchée doit étre égale a la largeur

mesurée, multipliée par la fréquence centrale /. de l'impulsion. Les études [1, 6, 8-9].
ont montré que la largeur de la tache de corrélation ne correspond pas a la fréquence
centrale de l'excitation, mais a la fréquence haute de son contenu fréquentiel. Dans notre

cas, l'impulsion est une période de sinusoide apodisée. La fréquence haute de son
contenu fréquentiel est d'environ S nax™2f. a-20dB.

Contrairement aux valeurs données dans le paragraphe IV.III.2.a. ou la taille de la
tache de corrélation est de 1'ordre de la longueur d'onde, les calculs de la corrélation de
phase ne respectent pas cette loi. On rappelle qu'avec la technique de corrélation de
phase, le spectre est blanchi, c'est-a-dire que toutes les fréquences contenues dans la
bande choisie contribuent équitablement a la formation du champ de refocalisation. Dans
I'hypothése que le champ de déplacement engendré est une superposition de modes
propres de la cavité, la longueur d'onde mesurée correspond a la fréquence haute de

coupure de la fenétre W(w).

Benech et al [8] précisent que pour des raisons de réciprocité spatiale, la direction
d'observation coincide avec l'axe de la source virtuelle engendrée par le retournement
temporel. Cela implique que 1'orientation de 1'impulsion par rapport a I'axe d'observation
(du transducteur US) n'a pas d'impact sur le calcul de la vitesse réelle de cisaillement.
C'est exactement ce que l'on cherche, mais aucune démonstration théorique et
expérimentale n'a été faite. Dans la suite, on propose d'étudier la mesure de la vitesse de
cisaillement par «retournement temporel » et de vérifier son indépendance vis-a-vis de
l'angle de la sonde (et du découplage). L'étude portera sur des données acquises sur
fantomes, et surtout sur des données « propres » simulées par éléments finis. Un cas in

vivo sera finalement présenté.
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IV.IIL.3. Applications sur fantome

IVIII.3.a. Expérience réelle de refocalisation

On propose ici de créer une expérience de retournement temporel sur un fantome
supposé homogéne d'élasticité 21 kPa, donc une vitesse de cisaillement de 2,65 m/s. Ce
fantome est un cube de 20 cm de c6té. Une impulsion est appliquée au point S (cf figure
IV.3), le champ de déplacement engendré est mesuré, sur I'axe Z décalé de 2 cm, pendant
80 ms. Le fait de mesurer les déplacements en dehors du point d'impulsion a deux
avantages. Le premier est de s'affranchir du mouvement du transducteur lorsqu'il est
utilisé pour transmettre la vibration au milieu (cas des sondes du Fibroscan) et
enregistrer les vitesses particulaires du milieu. Le deuxiéme est la création d'un angle

artificiel entre 1'axe ultrasonore et 1'axe de propagation de l'onde de cisaillement.

Les vitesses particulaires a la profondeur Z = 40 mm (centre des mesures) sont
intégrées et retournées temporellement puis réinjectées au point S. Les déplacements
ainsi ré-engendrés sont enregistrés pendant un temps deux fois plus long que la

deuxiéme impulsion, soit 160 ms (150 ms pour étre exact : limite matérielle). Ceux-ci

sont représentés sur la figure IV.4, pour f.=100 Hz ¢t V5 pour S .=50Hz  Londe

de cisaillement refocalise vers Z = 40 mm et vers T = 70 - 80 ms.

Dans toute la suite, la taille spatiale de la tache de corrélation est estimée sur le
lobe principal par moindres carrés d'une fonction au modéle analytique (un sinus

cardinal).

Les résultats de l'expérience de retournement temporel sont reportés dans le
tableau IV.1. Ces résultats montrent qu'il est possible de refocaliser l'onde de
cisaillement et de mesurer la vitesse de cisaillement sans étre influencé par l'orientation

de l'axe d'observation.

Fréquence 100 Hz 50 Hz
Largeur AZ 8 mm 16 mm
V=16TxAZx2f. 2.69 m/s 2.69 m/s
Erreur 1,50% 1,50%

Tableau IV.1: Résultat d'estimation de vitesse sur un fantéme, avec comme vitesse réelle
2.65 m/s, a partir d'une expérience de retournement temporel.
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Figure IV4 :Expérience de retournement temporel sur un fantéme d'élasticité 21 kPa
pour une impulsion a 100 Hz.

Champ spatio-temporel RT du fantéme. L'onde de cisaillement refocalise vers z=40 et T
= 80 ms. Les focalisations temporelle et spatiale sont affichées en haut et a droite
respectivement. La courbe rouge correspond a I'approximation de la tache focale par un
sinus cardinal. La tache focale a une largeur a mi-hauteur de 8 mm.
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Figure IV.5 : Expérience de retournement temporel sur un fantéme d'élasticité 21 kPa
pour une impulsion a 50 Hz.

Champ spatio-temporel RT du fantéme. L'onde de cisaillement refocalise vers z=40 et T =
80 ms. Les focalisations temporelle et spatiale sont affichées en haut et a droite
respectivement. La courbe rouge correspond a I'approximation de la tache focale par un
sinus cardinal. La tache focale a une largeur a mi-hauteur de 16 mm.

On constate sur ces figures l'importance de l'approximation du sinus cardinal sur

les résultats. Le champ de corrélation est maintenant calculé a partir de ces données
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expérimentales.

IV.II1.3.b. Calcul du champ de corrélation

On se propose de calculer les matrices de corrélation C (Zm, Z,,t ) (équation
IV.6) et les matrices de corrélation de phases C(Zm’ Z,, f) (eq IV.9) pour Z,=40mm

et Z,€[10,70]mm j partir des données précédentes, dans le but de comparer le
champ de déplacement aprés retournement temporel. Nous allons aussi comparer les
résultats obtenus en partant soit des vitesses particulaires soit des déformations (dérivée
spatiale des vitesses particulaires). On rappelle que les déformations permettent de
s'affranchir du déplacement du capteur T1 (figure IV.2). On souhaite avant tout porter la

cette technique de mesure sur les déformations.

Les résultats sont représentés figures IV.6 et IV.7, pour une impulsion de fréquence
100 Hz, et figures IV.8 et IV.9, pour une impulsion de fréquence 50 Hz . L'ensemble des

résultats est résumé dans le tableau IV.2.

Méthode c(z, 7,1t Cc(z,.Z,.1)
Données pa}/tiitg?;ies Déformations paygfgjls;ies Déformations
Fréquence (Hz) 100 50 100 50 100 50 100 50
Largeur AZ (mm) 10 27 8 21 10 16 9 17
V=16TxAZx2f, 3,5 4,5 2,69 3,5 325 3,66 2,99 2,8
Erreur (%) 33 69 1,5 32 23 38 13 5,6

Tableau IV.2: Résultat d'estimation de vitesse sur un fantéme, avec comme vitesse réelle
2.65 m/s, par la méthode calculatoire.

Il y a donc un bien un rapport aux alentours de 1,67 (compris entre 1 et 1,38 dans
notre expérience) entre la vitesse de cisaillement réelle et celle estimée a partir de la
tache de corrélation. Pour les données issues d'une impulsion a 50 Hz, nous obtenons les
résultats illustrés figure IV.7. Les taches de corrélation sont par définition deux plus
grandes que pour les données issues d'une impulsion a 50 Hz (figure IV.6). Le lobe
principal est donc de 1'ordre de grandeur de la fenétre de visualisation. On s'attend donc

a des résultats moins précis.
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Figure IV.6: Cartes de corrélation sur un fantéme d'élasticité 21kPa pour une impulsion a
100 Hz.

La tache de corrélation se situe vers z=40 et T = 80 ms. Les profils temporel et spatial sont
affichés en haut et a droite respectivement de chaque carte. La courbe rouge correspond
a l'approximation de la tache focale par un d'un sinus cardinal.

(a) Champ de corrélation C(Zm,Zn,t) et (b) champ de corrélation des phases
C (Zm, zZ,, t) appliqués aux vitesses particulaires et aux déformations (c et d).
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Figure IV.7: Cartes de corrélation sur un fantéme d'élasticité 21kPa pour une impulsion a
50 Hz.

La tache de corrélation se situe vers z=40 et T = 80 ms. Les profils temporel et spatial sont
affichés en haut et a droite respectivement de chaque carte. La courbe rouge correspond
a l'approximation de la tache focale par un d'un sinus cardinal.

(a) Champ de corrélation C(Z,,,, Z,, t) et (b) champ de corrélation des phases
C(Zm, Z,, t) appliqués aux vitesses particulaires et aux déformations (c et d).
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Si la méme méthode est appliquée (avec correction de la fréquence et rapport fixé
a 1,67) pour plusieurs profondeurs (de 15 a 65 mm), nous obtenons une estimation de

1'élasticité en fonction de la profondeur (figures IV.8, IV.9)

Le fantome utilisé est, a priori, homogéne. Les figures IV.8 et IV.9 illustrent la
variation de I'élasticité estimée en fonction de la profondeur (mesures 1D de 1'élasticité),
calculée en fonction de la tache de corrélation. On remarque que 1'élasticité varie moins
a partir des déformations. Néanmoins, la variabilité est trés liée a l'estimation de la
largeur a mi-hauteur de la tache de corrélation. En effet, si la forme du lobe principal est
dégradée, I'ajustement du modeéle analytique n'est pas parfait. Par exemple, une variation
de 0,5 mm sur une tache de 10 mm engendre un écart de =3 kPa dans la plage

d'élasticité de nos données. On note un important écart des valeurs médianes de

1'élasticité réelle (21 kPa). L'erreur A E est égale a 6c,Ac,,
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(c) (d)
Figure IV.8: Estimation de I'élasticité du fantéme de 21 kPa par le biais de la tache de
corrélation d'une impulsion a 100 Hz.

Estimation de ['élasticité par la matrice de corrélation (a) et de corrélation de phase (b)
sur les déplacements ainsi que sur les déformations (c, d). Les pointillés représentent la
médiane.
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Figure IV.9: Estimation de l'élasticité par le biais de la tache de corrélation d'une

impulsion a 50 Hz.

Estimation de I'élasticité par la matrice de corrélation (a) et de corrélation de phase (b)
sur les déplacements ainsi que sur les déformations (c, d). Les pointillés représentent la

meédiane.

Etant donné que 1'on cherche a caractériser la réponse impulsionnelle du milieu, il
est nécessaire d'enregistrer la réponse compléte du systeme lorsque qu'une impulsion
est appliquée a l'entrée de celui-ci. Dans les deux exemples précédents, le temps
d'enregistrement était de 80 ms, soit trés peu (afin de pouvoir réinjecter le signal

retourné dans l'électronique). Malheureusement, sans modification profonde, nous
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sommes limités a un temps d'enregistrement de 150 ms.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de l'orientation de la sonde

Influence du temps d'enregistrement

Pour évaluer l'influence du temps d'enregistrement, l'expérience avec une
impulsion a 100 Hz est répétée, pour un temps d'enregistrement de 150 ms.

Time (ms)

(a) (b)

200

Time (ms)

(c) (d)

Figure IV.10: Influence du temps d'enregistrement. Cartes de corrélation sur un fantome
d'élasticité 21 kPa pour une impulsion a 100 Hz.

Impulsion initiale a 100 Hz. La tache de corrélation se situe vers z=40 et T = 150 ms. Les
profils temporel et spatial sont affichés en haut et a droite respectivement de chaque
carte. La courbe rouge correspond a I'approximation de la tache focale par un d'un sinus
cardinal.

(a) Champ de corrélation et (b) champ de corrélation des phases appliqués aux vitesses
particulaires et aux déformations (c et d).
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Méthode c(z,z,t) C(z,Z,t)
Données pa\r/tiit(‘:al‘jlsaeiies Déformations pa\r/éitc?&saeiies Déformations
Largeur AZ (mm) 10 9,5 8,63 8,97
V=16TxAZx2f. 3,37 3,11 2,88 2,99
Erreur (%) 27 17 8 13

Tableau IV.3: Résultat d'estimation de vitesse sur un fantéme, avec comme vitesse réelle
2.65 m/s, par la méthode calculatoire et un temps d'enregistrement doublé. La fréquence
de l'impulsion est de 100 Hz.

Nous observons une légere diminution de l'erreur par rapport aux résultats du
tableau IV.2, ou le temps d'enregistrement était de 80 ms. Malgré tout, il semble difficile
de conclure sur le rapport entre la largeur de la tache de corrélation et la vitesse de

cisaillement.

Au vu des résultats précédents, des expériences ont été menées sur fantomes
d'élasticités suivantes : 6, 11, 27 et 34 kPa. L'étude ne porte que sur l'influence de la
fréquence de I'impulsion et de 1'élasticité. Etant donné qu'il n'est pas possible de monter
au-dela de 150 Hz avec une sonde élastographique standard, une sonde Haute
Fréquence (HF) a été utilisée. Sa particularité réside dans son transducteur, de
fréquence centrale 12 MHz, et de diametre 3 mm. La haute fréquence ne permet pas
d'imager a plus de 6 mm de profondeur. Quant a la sonde standard, sa fréquence
ultrasonore centrale est de 3,5 MHz, pour des profondeurs de mesure allant de 10 a 70

mm.
La vitesse de cisaillement est estimée a partir de la matrice de corrélation de

phase C<Zm7 Z,t ) elle-méme calculée sur les déformations. En effet, on ne peut

utiliser directement les déplacements, a cause du mouvement du transducteur.

Les résultats sont présentés dans le tableau IV.4 suivant. E est 1'élasticité des
fantomes, V représente la vitesse de cisaillement en m/s et R le rapport entre la vitesse

vraie et la vitesse estimée. Ce rapport est censé valoir 1,67.

Les données haute fréquence sont intéressantes puisqu'elles montrent un rapport
tendant vers 1 mais il ne faut pas oublier que le module d'Young mesuré dépend de la
fréquence d'excitation si le milieu est visco-élastique. Le reste des résultats du tableau
IV.4 est assez chaotique, sans une réelle tendance. Malgré tout, si on compare nos

résultats a ceux obtenus par Gallot et al [6], ils semblent plausibles. Leur étude en deux
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dimensions sur fantobmes montre des cartes de vitesse trés in-homogeénes, ou la vitesse

peut varier localement du simple au double (figure IV.11).

Fantdmes Sonde HF Sonde NORMALE
7Z=[1,6] mm 7Z=[10,70] mm
E 1%4 500 Hz 150 Hz 100 Hz 50 Hz
vrai  vraie Vv 174 Vv 174
(kPa) — (m/s)  (my/s) R (m/s) R ms) B m R

34 3,36 3,28 1,02 1,42 2,36 1,86 1,8 1,87 1,8
27 3 2,53 1,18 2,05 1,46 1,55 1,93 | 1,77 1,69

11 1,71 1,74 1,09 2,12 0,9 1,49 1,28 1,22 1,42

6 1,41 1,27 1,11 11 1,28 078 181 076 1,85

Tableau 1V4: Résultat d'estimation de vitesse sur quatre fantémes d'élasticités
différentes, a quatre fréquences d’impulsion différentes. R représente le rapport entre
vitesse réelle et vitesse estimée.

! 1
10 20 30 40
X (mm)

(a) (b)

Figure IV.11: Tomographie de la vitesse de cisaillement estimée a partir de la largeur de
refocalisation.

(a) Image échographique d'un fantéme bi-couche composé de deux élasticités, dont les
vitesses de cisaillement sont respectivement de 4.3 et 1.2 m/s. (b) tomographie de la
vitesse de cisaillement estimée a partir de la largeur de refocalisation. Source : Gallot et
al [6]
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IVIII1.3.c. Conclusion
Les expériences que nous avons menées montrent que la largeur de la tache de
corrélation est dépendante de la vitesse de propagation de l'onde de cisaillement, mais
on n'en déduit pas une relation efficace entre les deux grandeurs. Malgré tout, il semble
possible de travailler indifféremment sur les vitesses particulaires et sur les
déformations, bien que théoriquement, la dérivée par rapport a la profondeur modifie la
relation avec la vitesse de cisaillement. Un point qui nous parait négatif est la

dépendance des calculs a la bande passante de l'impulsion.

Il reste a déterminer si la fréquence de 1'impulsion joues-un role, et si la technique
calculatoire reproduit bien un retournement temporel, c'est-a-dire qu'elle permet de
corriger 1'angle entre la direction de visée avec la direction de propagation de 1'onde de
cisaillement. Enfin, le coefficient 1,67 n'est pas respecté nous devons rechercher la
provenance de ce non-respect. On rappel que dans les études citées, ce coefficient n'était

pas validé.

Etant donné qu'il est difficile de valider toutes ces incertitudes par des
expériences, on propose de travailler sur des données simulées par la méthode des

éléments finis.
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IV.II1.4. Application sur données simulées

Il se révele compliqué de réaliser une base de données expérimentales faisant
varier 1'élasticité du milieu, la fréquence du coup, la position et I'angle de mesure. Une
maniére de contourner ce probleme est d'utiliser notre « laboratoire virtuel» : les
éléments finis. Nous proposons tout d'abord de vérifier que le coefficient dit de Rayleigh,
a priori de valeur 1,67, est indépendant de 1'élasticité, de la fréquence, de la position et
de l'angle d’observation. Dans les études citées précédemment, cette vérification n'a pas
été conduite sur une grand nombre d’observations pour lesquelles on disposait de la

vérité-terrain.

Nous avons utilisé le modele axisymétrique et simulé 150 ms de propagation, le
maximum que 1'on puisse espérer expérimentalement. L'élasticité s'échelonne de 6 kPa a
60 kPa par pas de 6 kPa, la fréquence l'impulsion de 50 Hz a 500 Hz par pas de 50 Hz.

Nous avons ensuite relevé les déplacements au niveau de la position du coup (T1

confondue avec S figure IV.3) et décalé de 2 cm pour trois angles o : 0, 15 et 30°. La
base est donc constituée de 600 déplacements différents. Pour information, la création

de cette base a nécessité 5 jours de calculs.

Dans un premier temps, nous avons simulé une expérience de retournement
temporel dans un milieu d'élasticité 21 kPa. La premiere étape est la simulation de la
propagation d'une onde de cisaillement engendrée par une impulsion positionnée en S de
fréquence 50 Hz pendant 150 ms. Puis les déplacements au point T1 en z=40mm sont

retournés et réinjectés au point S. La largeur a mi-hauteur de la tache de refocalisation

est de 18 mm (figure IV.12). Cette simulation rejoint 1'expérience précédente.

Déplacement (mm)

160
150

20 140
Profondeur (mm) 0 130 Temps (ms)

Figure IV.12 : Champ spatio-temporel du retournement temporel simulé.

L'élasticité du milieu est de 21 kPa, la fréquence de I'impulsion de 50 Hz. La largeur de
la tache focale est de 18 mm

199



A titre d'exemple, la figure IV.13 illustre les champs de corrélation C (Z o L t)

et de corrélation de phase C(Z mo Lo ) pour Z =40 mm qun milieu d'élasticité 21
kPa et une impulsion de 100 Hz. L'axe de visée est confondu avec I'axe de propagation de

I'onde de cisaillement.
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(b)

Figure IV.13: Cartes de corrélation sur une simulation par éléments finis reproduisant
un fantéme d'élasticité 21 kPa.

Impulsion initiale a 100 Hz. La tache de corrélation se situe vers z=40 et T =150 ms. Les
profils temporel et spatial sont affichés en haut et a droite respectivement de chaque
carte. La courbe rouge correspond a I'approximation de la tache focale par un d'un sinus
cardinal.

(a) Champ de corrélation et (b) champ de corrélation des phases appliqués aux vitesses
particulaires et aux déformations (c et d).
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

Dans la suite, nous allons tester notre algorithme sur l'ensemble des cas
précédemment décrits (élasticité, fréquence de I'impulsion, angle, découplage des axes)
Pour chaque cas de figure, les déplacements sont dérivés par rapport au temps afin
d'obtenir les vitesses particulaires correspondant a la situation expérimentale rencontrée
avec le Fibroscan. Puis ces vitesses particulaires sont dérivées par rapport a la

profondeurs pour obtenir les déformations.

La matrice de corrélation de phase est ensuite calculée pour dix profondeurs
différentes : Zm:[15,20,25,30,35,40,45,50;55,60]’”’”. La largeur de la tache de
corrélation est alors moyennée.

On propose de vérifier 'hypothése suivante. Considérons que la phase ¢, de la

transformée de Fourier (Z n 00) de la réponse du milieu / soit un retard pur :

TN, (IV.11)
W=T .
m [7

ou W=2T7f estla pulsation de l'impulsion.

N

Dans ce cas, la transformée de Fourier de la matrice de corrélation est donnée par

la relation suivante, ou B est la plus petite bande passante entre l'impulsion et le

milieu :

TF=} e/ B e gIot 1 g
:sin(2nB(r—(Zm—Zn)))
Jr(r—(Zm—Zn))
_sin(27B/V,(2,~2,))]
vV (Z,-z2,))

(IV.12)

La largeur L a mi-hauteur de ce sinus cardinal est proportionnelle a VB . Méme
si on considere l'impulsion comme étant large bande, elle est clairement inférieure a la
bande passante du milieu in vivo (Chapitre 2), mais dans le cas des simulations, le milieu

est purement élastique donc de bande passante supposée infinie.
Les courbes largeur L versus vitesse de cisaillement devraient tendre vers des
droites d'équations L=aV +b

Les figures IV.14 a IV.17 montrent la variation de la largeur de la tache de

corrélation en fonction de la vitesse réelle de cisaillement.
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Figure IV.14: Largeur de la tache corrélation pour différentes fréquences de I'impulsion
(50 a 500 Hz) en fonction de la vitesse de cisaillement du milieu.

Calculs a partir des vitesses particulaires relevées sur un axe décalé de 0 cm de la
position de l'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°. Matrice de corrélation
(gauche), et de corrélation de phase (droite).
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde
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Figure IV.15: Largeur de la tache corrélation pour différentes fréquences de I'impulsion
(50 a 500 Hz) en fonction de la vitesse de cisaillement du milieu.

Calculs a partir des déformations relevées sur un axe décalé de 0 cm de la position de
I'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°. Matrice de corrélation (gauche), et
de corrélation de phase (droite).
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Figure IV.16: Largeur de la tache corrélation pour différentes fréquences de I'impulsion
(50 a 500 Hz) en fonction de la vitesse de cisaillement du milieu.

Calculs a partir des vitesses particulaires relevées sur un axe décalé de 2 cm de la

position de l'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°. Matrice de corrélation
(gauche), et de corrélation de phase (droite).
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde
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Figure IV.17: Largeur de la tache corrélation pour différentes fréquences de I'impulsion
(50 a 500 Hz) en fonction de la vitesse de cisaillement du milieu.

Calculs a partir des déformations relevées sur un axe décalé de 2 cm de la position de
I'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°. Matrice de corrélation (gauche), et
de corrélation de phase (droite).
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Tout d'abord, comme on pouvait s'y attendre, les estimations de la largeur focale
sont relativement imprécises pour une impulsion a 50 Hz, puisque la tache focale est plus
grande que la taille du vecteur d'enregistrement (60 mm). Par exemple, pour une vitesse
de cisaillement de 5 m/s, la longueur d'onde est de 100 mm On choisit donc de ne pas

prendre en compte les résultats issus d'une impulsion a 50 Hz.

Les résultats calculés a partir de la matrice de corrélation de phase sont bien
meilleurs si on applique les calculs aux déformations. Malgré tout, il semblerait que sur
nos données simulées, ce passage dans les phases n'est pas nécessaire au vu de courbes

estimées a partir des déplacements. Regardons maintenant seulement les courbes

obtenues a partir des déformations. On constate que plus la valeur de l'angle «

augmente, plus la valeur du parameétres « dans L=aV +b diminue. Cette
constatation est non négligeable car elle montre une dépendance des résultats avec la

direction de mesure par rapport a 1'axe de la propagation.

Enfin, le rapport 1,67 n'est pas vérifié. Alors que les études que nous avons citées
[1-2, 6, 8] suggerent que celui-ci est fixe nous avons montré une variabilité de ce
coefficient sur les expériences sur fantome. Cette variabilité n'est pas en soi excessive
puisqu’elle est de 1'ordre de % 0,2 (figures IV.18 et IV.19), mais elle influe énormément
sur le calcul de 1'élasticité et dépasse largement la précision satisfaisant le cahier des

charges.

Les figures 1V.18 et IV.19 illustrent la variabilité du rapport entre la vitesse de

cisaillement réelle et celle calculée par la largeur a mi-hauteur de la tache de corrélation

en fonction de l'angle a, de la fréquence de l'impulsion, de I'élasticité du milieu et du
décalage entre le point de visée et le point d'impulsion. Comme nous en avons déja fait la
remarque, ces résultats sont dépendants de la variabilité de la mesure de la largeur a mi-

hauteur de la tache de corrélation.

Nous n'observons pas une réelle tendance des résultats. On peut noter que la
variabilité du rapport diminue avec 'augmentation de la fréquence de l'impulsion. Cela
rejoint 'expérience sur fantome qui montre que le rapport tend vers 1. Il est possible que
dans ce cas, limpulsion puisse étre supposée impulsionnelle devant le temps
d'enregistrement, ce qui d'aprés les équations, rendant la largeur de la tache de
corrélation indépendante de l'impulsion. Mais son indépendance a l'origine spatiale de

l'impulsion n'est pas démontrée théoriquement.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde
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Figure 1V.18: Rapports entre les vitesses de propagation estimées et réelles calculées a
partir des vitesses particulaires (gauche) et des déformations (droite).

La vitesse est estimée par la largeur a mi-hauteur de la tache de corrélation. Rapport en
fonction de I'élasticité du milieu et de la fréquence de l'impulsion relevées a la position
de l'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°.
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Figure 1V.19: Rapports entre les vitesses de propagation estimées et réelles calculées a
partir des vitesses particulaires (gauche) et des déformations (droite).

La vitesse est estimée par la largeur a mi-hauteur de la tache de corrélation. Rapport en
fonction de I'élasticité du milieu et de la fréquence de l'impulsion relevées a la position
décalé de 2 cm par rapport a l'impulsion pour trois angles (a) 0°, (b) 15° et (c) 30°.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

A la vue de ces figures, on note quantitativement pour la vitesse particulaire que
les valeurs sont a peu pres constantes pour les plages de fréquences au dela de 300 Hz

et cela pour toutes valeurs de E, mais que la constante semble dépendre de 1'angle.

Pour quantifier ces résultats, on considére une fréquence de 300 Hz. Nous avons
tracé, figure IV.20, les régressions linaires obtenues des courbes largeur en fonction de
la vitesse de cisaillement, pour trois valeurs d'angle.

6 0°,a=146,R?=0.991
— 15° a=1.30,R2=0.987
30°,a=1.05R2=0.997
5,
5
S
53
-
2_
Y 2 4 5

3
VS (m/s)

Figure IV.20 : Régressions linéaires de la largeur en fonction de la vitesse de
cisaillement.

Le parameétre a correspond au coefficient directeur des droites et R? au coefficient de
détermination de la régression.

Cette figure montre clairement la dépendance de la largeur avec l'angle de visée.
Prenons les valeurs obtenues pour E = 60 kPa soit c,=45mls
Entre les angles 0° et 30 °, on note une différence de largeur de la tache de

corrélation de 1.6 mm ce qui engendre une différence d'élasticité de 48 kPa sur le

résultat final. Un tel résultat n'est pas acceptable pour une estimation robuste de la
fibrose.
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IV.IIL.5. Conclusion
La méthode décrite, inspirée du retournement temporel, n'est pas une solution de
correction de l'angle entre direction de visée et direction de propagation de l'onde de
cisaillement. L'indépendance de la direction de propagation, de la forme du front d'onde
ainsi que sa forme temporelle pour l'estimation de I'élasticité n'est pas totalement
vérifiée. La mise en équation de cette indépendance demeure difficile et aucune étude ne

I'explicite.

Nous avons essayé de tester l'influence du temps d'enregistrement afin de tendre
au mieux vers la réponse impulsionnelle du milieu. Malheureusement, au dela de 150 ms
de propagation simulées, la création de la base de données par éléments finis a échoué.
En effet, les déplacements étant d'amplitude de plus en plus faible, les calculs ne

convergent pas et deviennent extrémement longs.

Il reste a tester l'influence de la géométrie, qui dans la théorie du retournement
temporel, doit étre chaotique. Par conséquent, si on veut simuler par la méthode des
éléments finis cette géométrie, elle doit se faire sur un modele 3D (car sans symétrie). Le

temps de calcul s'en retrouve allongé de maniére conséquente.

En conclusion, nous nous sommes inspirés d'études récentes montrant que le
principe du retournement temporel est applicable aux ondes de cisaillement dans les
milieux mous, tout en ayant l'avantage d'étre indépendant de la direction de visée, sans
le démontrer, ce qui est aussi notre cas. Ces études ont ainsi montré qu'il y avait un lien
entre retournement temporel et corrélation temporelle, mais sans mener une réelle
vérification de leur conclusion. C'est ce que nous avons fait, sur une base de données

parfaitement contrdlée. Nos résultats semblent en désaccord.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

IV.IV. Approche par modeles de propagations

Dans cette partie, on considére une approche paramétrique qui consiste a
modéliser 'observation en fonction du parametre d’intérét. Lavantage de cette approche
est que l'estimation peut se faire a partir d'un critére efficace qui est le critere du
maximum de vraisemblance. Pour déterminer un modele paramétrique, on peut soit
partir d'un calcul analytique soit partir d’'une approche empirique basée sur un grand
nombre d’observations. Nous allons montrer la faisabilité de cette approche en
considérant un exemple issu d'une approche analytique et un exemple issu d'une

approche empirique.

Le premier exemple est obtenu en utilisant la fonction de Green dans un cas simple
ne dépendant que de 1'élasticité. Le second exemple est obtenu en utilisant une fonction

de régression pour expliquer les observations.

IV.IV.1. Estimation de la vitesse de cisaillement
Nous partons du cas simple et idéal ou 1'axe d'observation coincide avec I'axe de
propagation de l'onde de cisaillement. Nous rappelons que ’expression du déplacement
selon I'axe de la source, pour une contrainte a (t) appliquée par un piston de rayon R

est donnée par 1”équation suivante

Rt F (IV.13)

w=—EL [ ca(t—1)dx

3 p(x§+R2)3/2{
2, p2)
avec T :M .
S CS
On considere, pour le déplacement, le modele d'observation suivant :
y(x;,t)=Pes(x,, t; E)+w(x,,t) (IV.14)

T,
ou e(x,t; E)=(x3+R) " [ra(t—t)dt, T,=x+R(EI3), B une
0

constante inconnue et w(xlt ) est un bruit qui prend en compte d’une part le bruit
d’observation mais aussi 1'écart éventuel entre l’expression obtenue a partir de la
fonction de Green et les vraies observations, ce bruit est aussi désigné par le terme de

bruit de modeéle. Dans cette expression les signaux sont échantillonnés en temps avec la
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période 7, et en profondeur avec la période Z,. Les entiers fet x; désignent les

indices allant respectivement de 1 a T et de 1 a X. On note 6=([3, E ) le parameétre a
estimer. Une approche de type moindres carrés qui correspond au maximum de

vraisemblance lorsque le bruit est supposé gaussien s’écrit :

X T
é=argminZZ|y(x3,t)—ﬁe(x3,t;E)|2 (IV.15)
0

x;=1t=1

La minimisation par rapporta {3 donne :

E=argmin e (IV.16)

Y S )Y S vt E)

=
<
Il
-
Il
=
<&
Il
~
Il

que l'on résout de maniére numérique sur une grille assez fine de valeurs de E. Un
exemple est donné dans la figure suivante pour E = 12 kPa, et une contrainte de

fréquence 100 Hz.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde
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Figure IV.21: Exemple de mesure de I'élasticité par la méthode du maximum de
vraisemblance ou ['élasticité recherchée est de 12 kPa.

(a) Déplacements obtenus par la résolution numérique (FEM), (b) Déplacements calculés
a partir de la fonction de Green, (c) Probabilité du module d'Young sur les déplacements
FEM. Le maximum est atteint pour E = 12,06.

En utilisant la base de données des déplacements calculés par la résolution de
'équation d'onde par la méthode des éléments finis, nous pouvons évaluer notre méthode
dans des conditions optimales (contrélées et sans bruit de mesure). Nous commencerons
par étudier le cas simple suivant : nous nous placons dans le cas ou la ligne de relevé des
déplacements est confondue avec l'axe de propagation de l'onde de cisaillement. Les

résultats sont reportés dans la figure IV.21 suivante, ou l'erreur relative de 1'estimation

de €, est donnée en fonction de €, et de la fréquence de l'impulsion :
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Figure IV.22 : Erreur relative d'estimation de Cs en fonction de de Cs pour différentes
fréquences d'impulsion.

On constate que sur l'ensemble de la base de données, l'erreur relative de
'estimation de Cs est inférieure a 5%. On peut rajouter que cette erreur diminue lorsque

Cs augmente.

Nous nous intéressons maintenant a des vitesses particulaires obtenues dans la
partie IV.II1.3 sur fantomes. Les vitesses particulaires sont toujours relevées dans l'axe de
propagation de l'onde de cisaillement grace a la sonde a 3.5 MHz. Les résultats sont
présentés dans le tableau II.2. L'erreur relative sur la vitesse estimée est toujours
inférieure a 5%, malgré les bruits de mesures supplémentaires ajoutés par rapport aux
données simulées. De plus, il est nécessaire d'avoir recours au calcul des déformations
pour supprimer les déplacements du transducteur ultrasonore. (figure IV.23). Les

données comportent beaucoup de rebonds.
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Figure IV.23: Elastogrammes (déformations) des quatre fantémes testés.

(a) A, (b) B, (¢) C, (d) D. La fréquence de I'impulsion est de 50 Hz. Echelle de couleur en
log.

E v E v Erreur sur
Ref Vrai Vrai Estimé Estimée v
(kPa) (m/s) (kPa) (m/s)
A 34 3,36 31,18 3,22 -5,00%
B 27 3 27,36 3,02 0,60%
C 8,77 1,91 11,62 1,96 2,60%
D 6 1,41 5,75 1,38 -2,00%

Tableau IV.5: Résultat d'estimation de ['élasticité et de la vitesse sur quatre fantémes
d'élasticités différentes, pour une fréquence d’impulsion de 50Hz

Enfin, nous testons l'algorithme sur quelques données in vivo acquises avec la

sonde a 3.5 MHz et une fréquence d'impulsion de 50 Hz. Les élastogrammes sont
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représentés figure IV.24 et les résultats de 1'estimation sont donnés dans le tableau IV.6.
Les erreurs relatives restent faibles. Deux parametres influent sur l'estimation de
1'élasticité Le décalage en temps du temps d'arrivée de 1'onde de cisaillement par rapport
a l'origine du coup est inconnu mais peut étre corrigé. En effet, on ne connait pas la
nature des milieux traversés en amont du foie. Le deuxieme parametre est le facteur de
forme de I'élastogramme. Comme le montre la figure IV.24, une forte angulation est
visible dans les 40 premiers millimetres dont les effets de diffraction ne sont pas les seuls
responsables. Cette angulation n'a pas d'origine connue.
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Figure IV.24: Elastogrammes (déformations) des quatre données in vivo testées.

(@) E, (b) E (c) G, (d) H. La fréquence de l'impulsion est de 50 Hz. Echelle de couleur en
log.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

E v E v Erreur sur
Ref Vrai Vrai Estimeé Estimée v
(kPa) (m/s) (kPa) (m/s)
E 8,67 1,7 8,7 1,7 0,00%
F 5 1,29 4,35 1,2 -7,00%
G 41 1,17 3,48 1,08 -7,70%
H 23,9 2,82 23,92 2,82 0,00%

Tableau IV.6: Résultat d'estimation de I['élasticité et de la vitesse sur quatre
élastogrammes issus de données in vivo.

L'ensemble de ces résultats montre qu'il est possible d'estimer 1'élasticité d'un
milieu mou par la méthode du maximum de vraisemblance ou seule la vitesse de

cisaillement est inconnue.

Dans la suite, on rajoute une inconnue supplémentaire : la direction d'arrivée de

I'onde de cisaillement.

IV.IV.2. Estimation de la direction d'arrivée

On considere a présent que le déplacement observé vérifie

u (z+Az, t)~u(z,t—At) (IvV.17)

ou ¢ désigne un retard pur et ou Y. désigne la composante du champ suivant la

direction de visée z . Cette équation s’interpréte par : 'onde observée a une certaine
profondeur est une version décalée en temps de 1’'onde a une profondeur voisine. C'est a
dire qu'entre deux points voisins en profondeur on a, en premiére approximation, une

atténuation et un retard pur. On suppose que ce retard pur s'exprime comme une
fonctionde 4.4, Zz,C,

Ce modele est bien sir vrai dans le cas d'une onde sphérique ou le retard est lié a

la distance entre le point d’observation de coordonnées (x2 ;x3 ) par l'expression:

2 2
o VNt (IV.18)
C

N

En supposant que les points d’observation sont sur une méme droite d’angle o et

située a la distance a du centre des surfaces d’onde, on a X,=a-+z sin(oc) et
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X;=2COS (Ot) ce qui donne :

)= Va’+z —2a zsin (a)
cS

1(z;0,c

(IV.19)

s

ou z désigne 'abscisse curviligne sur 1'axe de visée (voir figure IV.3). Nous allons voir

tout d’abord que ce modeéle sphérique n’est qu’'imparfaitement vérifié. Nous proposons

ensuite de considérer que I'on a pu apprendre I'expression T(t; Cs) en fonction de C;

et o sur une base de données.

Nous avons reporté figure IV.25 le retard observé lors des simulations, en fonction

de la valeur théorique T=d/c, ol d est la distance du point d'observation au point
d'impact O. On observe plusieurs paquets qui correspondent aux différentes valeurs de E
entre 6 kPa et 60 kPa par pas de 6 kPa, soit 9 paquets. Dans chaque paquet on observe
des courbes quasiment superposées et linéaires associées aux 13 valeurs de l'inclinaison
o entre -30 et +30 par pas de 5. On voit que la pente est sensiblement égale a 1 et qu'il
existe un décalage temporel 7', lié a la valeur de E. Ces résultats confirment que les

ondes peuvent en premiére approximation étre considérées comme sphériques dans le
cas d'un milieu homogene.

Retard observé (ms)

4 ] [ 10 12 14
Retard spherigue (ms)

Figure IV.25 : Retard observé lors de simulation en fonction du retard sphérique.
En fonction de la valeur t=d/c, ou d est la distance du point d'observation et le point

de l'impulsion. Dans chaque groupe de courbe, I'angle varie de -30° a +30° par pas de

5°. Chaque groupe correspond a une valeur d'élasticité comprise entre 6 et 54 kPa
répartie de gauche vers la droite.

218



Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

On considere que le modele d’observation est un modele de retard pur, atténué,

bruité, avec S(t ) le signal source :

u3(z;t)=g(z)s(t—r(z;(x,cs))+b(t) (IV.20)

ou g est un terme inconnu dépendant de la profondeur z, ou T est une fonction qui

dépend des parametres d’'intérét o, €, et de la profondeur le long de 'axe de visée et
ou b est un bruit d’observation et de modéle. En pratique nous avons considéré un

modele de régression qui mime 1’expression IV.19 en exprimant une dépendance en .,
C, et z et des coefficients appris sur une base de données.
En effectuant un changement de variable, on obtient facilement
x(z;t+t(z,'oc,cs))zg(z)s(t)—i-w(t) (IV.21)
En échantillonnant =17, eten Z=mZ,  avec n allant de 1 4 N et m allant de 1 a M,

on obtient une suite d’observations indexée en temps et en profondeur :

x(m,n;oc,cs)zgmd(n)-l-b(m,n) (Iv.22)
ou on a posé gm:g(mze). En regroupant sous la forme d'un vecteur les M

observations, on peut écrire:

x,(a,c)=gs,+n, (IV.23)
ou g:[gl'”gM]l, bnz[b(lan)“'b(M»”)]t. On suppose que b, est un vecteur

. . . . 2 . 1
gaussien, centré, de matrice de covariance O 1y et que S, et b, sont indépendants.

La log-vraisemblance associée a N observations s'écrit :

I(M):—%Mlog(2n)—%M10g(02)—%log(l +5°10%)

2 SR (IV.24)
- lzTr[RN]+ lzs_zg 2Ng2
20 2070 1+s°/o
ou
1 N
RN(G"CS):NZ(‘xn(a’cs)_x)(‘xn(a’Cs>_)_c)z (IV25)

—1 N \
avec x=N Z x,(a,c,) etolleparamétre :

n=1
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u=la,c,, s, g,0€(0,1)xR"XR"XGXR" (IV.26)

Pour la minimisation de IV.27 par rapport & g sous la contrainte g'g=1, il est

facile de montrer que le maximum est atteint quand g est le vecteur propre de Ry

associé a la plus grande valeur propre, et cela s'écrit :

1 (w)= —;—Mlog(%t)—;—Mlog((f)

1 2, oy 1

—Zlog(1+s/0X)——Tr[R
5 og(l+s°/0”) o r[Ry] (IV.27)
% N

2 2 2
20007 +s

N N 2 2 _ —n2
La maximisation par rapport a s~ est obtenue pour Smax=Mp =0 et la

N . N 2
maximisation par rapporta O~ pour :

02u=(TR[Ry]—\, . )M —1) (IV.28)
et donc
Smax™ Mar™ O (IV.29)

Enfin pour tout couple (OC:CS), on peut calculer successivement Ry, M,

2 2 .
O,ar et Sua . Par ce moyen, en utilisant IV.31, on associe a tout couple (9, V) la valeur

de vraisemblance
_ 1 1 2
J(a,c )= —EMlog(Zrt)—leog(omax)

1
—510g (%0 0,00) (IV.30)
1

_2(52

max

Tl Ry = (o T — 1)

2

La maximisation de (0‘, Cs) par rapport a O et € peut étre conduite de fagon
numérique sur une grille suffisamment fine de couple (O(,Cs). Notons que cette

recherche est relativement facile, car o est sur l'intervalle fini théorique (O,Tt) et €

est sur un intervalle fini pratique dans la plupart des applications.

IV.IV.2.a. Résultats sur données simulées
Les données proviennent de simulation sous COMSOL. Les conditions de
simulation sont les suivantes : la fréquence de l'impulsion est 100 Hz, la ligne de visée
est située a 20 mm du point d'impact au centre du piston. L'angle varie entre -30° et
+30° par pas de 5° et I'élasticité entre 6 kPa et 30 kPa par pas de 6 kPa.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de l'orientation de la sonde

Un exemple de fonction J est donné figure IV.26 pour E = 12 kPa et une
inclinaison égale a 10°. La fréquence de l'impulsion est de 100 Hz et la distance entre

l'axe de visée et l'axe de propagation est de 20 mm.

elevation en degré

] i 10 12 14 16 18
EenkPa

Figure IV.26 : Fonction J en fonction de l'angle a et Z.
La vraie valeur est indiquée par le rond blanc et la valeur estimée par la croix blanche.

Enfin, nous avons reporté figure IV.26 les écarts d'estimation de I'élasticité et de

I'angle o sur l'ensemble de la base de données.

R O P i

05 Loeiis T L

Values
=
i

05 b __1__ ............................ T ..............

F +
B e
5 +
A5L P ............... 4
i é
1 2

Figure IV.27 : Boites a moustaches des erreurs relatives sur I'élasticité (1) et sur I'angle
de la direction de visée (2).

Simulation sur 130 fichiers.

221



IV.IV.3. Conclusion
Lapproche envisagée est une approche dite paramétrique. Lavantage de cette
approche est que 1'estimation peut s’appuyer sur un critere tres efficace qui est le critére
du maximum de vraisemblance. Lapproche paramétrique consiste a expliquer
I'observation en fonction des parametres d’'intéréts, et éventuellement des parametres
nuisibles, tel un « bruit » qui regroupe a la fois le bruit d’observation et le bruit de

modele.

Pour construire un modele on peut soit partir d’'un modele de connaissance,
comme les fonctions de Green, soit apprendre un modele a partir d'une base de données.
Dans le premier cas, le modele n'est valable que pour une direction de visée confondue
avec l'axe de la contrainte et ce modele est difficilement modifiable. Le deuxiéme cas
possede l'avantage majeur de pouvoir accéder a des modeles complexes par

apprentissage.

Dans tous les cas, il faudra valider ces modeéles dans des conditions réelles.
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Chapitre IV : Elastographie : vers l'indépendance de I'orientation de la sonde

IV.V. Conclusion du chapitre

Lors de l'utilisation du Fibroscan, si un angle entre les axes de propagation de
I'onde de cisaillement et ultrasonore est présent, la mesure d’élasticité peut alors étre
faussée : la vitesse de 1’'onde de cisaillement mesurée sur 1’axe ultrasonore n’est plus la
vitesse réelle mais une vitesse apparente, généralement surestimée. En effet, lorsque la
vibration induite au niveau du septiéme espace intercostal engendre une onde de
cisaillement dans les tissus, son front d'onde, bien qu'il ne soit pas totalement connu,
n'est pas sphérique. En pratique, la formation du praticien réduit le risque d'une mesure

faussée.

Nous avons proposé dans ce chapitre plusieurs solutions pour tenter de pallier ce
défaut.

En s'inspirant du principe classique du retournement temporel et d'études
récentes, nous avons montré qu'il était possible de refocaliser une onde de cisaillement a
partir d'un seul émetteur / capteur. L'application calculatoire de ce principe, basée sur
des corrélations temporelles, n'a pas permis de confirmer les résultats attendus, c'est-a-
dire démontrer qu'il est possible de corriger 1'angle de la sonde. Nous ne sommes donc
pas en compléte adéquation avec certaines études. Les sources a l'origine de ce
désaccord sont possiblement le temps d'enregistrement de la propagation de 1'onde de
cisaillement dans le tissus permettant une parfaite reconstruction de la réponse
impulsionnelle de celui-ci, et/ou la géométrie du milieu, qui par principe devrait étre une
cavité réfléchissante chaotique. Malgré tout, les résultats obtenus sur des données
hautes fréquences montrent qu'il est possible d'estimer I'élasticité du milieu par le biais
de la largeur de la tache de corrélation, et donc qu'il y a potentiellement une application

sur petit animal.

Enfin, une approche paramétrique a été utilisée. La méthode du maximum de
vraisemblance, combinée au modéle analytique du cas simple (milieu semi-infini, axe de
visé et axe de propagation confondu) permet d'estimer avec une grande précision
1'élasticité d'un milieu tel un fantome réel ou simulé par éléments finis. Nous obtenons
aussi des résultats corrects in vivo. En dernier lieu, en complexifiant le probleme en
supposant un modele de propagation sphérique, il semble possible d’estimer

conjointement 1'élasticité et 'angle de la sonde.
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Conclusion générale et perspectives

Les objectifs de cette these ont été multiples et ont concerné plusieurs domaines.

Les travaux ainsi réalisés se sont portés sur trois axes principaux :

1. La mise en place d'un « laboratoire numérique » basé sur la méthode des
éléments finis, permettant d'obtenir des données expérimentales controlées sans

bruit de mesures,

2. L'étude spectrale du signal ultrasonore rétro-diffusé pour caractériser les tissus

et segmenter le signal ultrasonore rétro-diffuseé,

3. Le développement d'algorithmes indépendants / corrigeant l'inclinaison de 1'axe
de la sonde en élastographie impulsionnelle ultrasonore par rapport a la
direction de propagation de 1'onde de cisaillement. Cette correction permet de

réduire les erreurs potentielles sur la mesure de 1'élasticité.

Le laboratoire numérique permet de simuler la propagation d'ondes de
cisaillement induites par une impulsion mécanique. Le milieu peut étre considéré
purement élastique, voire visco-élastique si les parametres du modéle sont connus. Nous
avons montré sur des géométries simples que les résultats sont en parfait accord avec les
données expérimentales et analytiques. Le principal atout est 1'obtention simple, efficace
et rapide de données dans un cadre expérimental controlé et sans bruit de mesure,
permettant de tester des algorithmes de traitement des déplacements engendrés par
l'onde de cisaillement. La réalisation complete d'une expérience d'élastographie
impulsionnelle de type Fibroscan sur un modele anatomique 3D n'a pas pu étre menée
jusqu'au bout. La cause principale est d'ordre matériel. En effet, la simulation de la
propagation d'onde engendre un nombre de mailles élevé (environ 20 par longueur
d'onde) et donc une place mémoire et un temps de calcul élevé. Pour le modele du foie
seul, d'environ 1.4 litre et une élasticité de 75 kPa (et donc une grande longueur d'onde
de cisaillement), le nombre de mailles est d'environ 400 000. Par comparaison , un crash
test automobile complet comporte entre 50000 et 500000 mailles, avec un temps de
calcul de plusieurs heures pour une résolution statique. Le succés d'une résolution sur le
maillage anatomique 3D est donc lié au temps nécessaire a lui consacrer et a la
puissance de calcul disponible, ou a la précision voulue des résultats. Cependant, les
résultats obtenus sur un modeéle présentant une symétrie comme un fantéme cylindre

sont tres bons et peuvent remplacer aisément une expérience réelle. En perspective,
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l'acces a une ferme de calcul permettrait de résoudre la simulation d'une expérience
d'élastographie impulsionnelle sur le modele anatomique 3D. Il serait alors intéressant
de faire varier les parametres morphologiques du patient 'numérique' (épaisseur sous-
cutanée, espace inter-costal, position de la sonde ..) pour étudier l'influence de ces

parameétres sur la propagation de 1'onde de cisaillement.

Le signal ultrasonore rétro-diffusé contient des informations sur la structure des
tissus. Nous avons extrait des parametres spectraux ultrasonores pour la résolution de
problemes liés a deux problématique, le tout en vue d'une application temps-réel. La
premiére est la nécessité d'une mesure automatique de la distance entre la sonde
Fibroscan et le parenchyme hépatique. La mesure de cette distance n'utilise qu'un seul
parametre, la variance spectrale. Les résultats obtenus sur une base de données
cliniques sont tres bons, mais le temps de calcul est légerement trop long pour une
implémentation temps réel dans l'immédiat. La deuxieme problématique concerne la
détection du parenchyme hépatique, ainsi que d'une zone homogene de celui ci. La
détection d'une zone homogeéne temps réel du parenchyme hépatique est un succes. Elle
servira de guide aux utilisateurs du Fibroscan, facilitant le repérage du foie, surtout sur
patient obese, et augmentant le taux de réussite de l'examen. L'algorithme développé
fonctionne en temps-réel et pourra étre exploité comme un critére de qualité de
I'ensemble des mesures faites par le Fibroscan (détection de fibrose et de stéatose). Ces
travaux ont aussi permis l'exploitation compléte du signal ultrasonore permettant de
caractériser l'état tissulaire vis-a-vis de la fibrose du parenchyme hépatique. Aucune
information robuste n'a permis d'améliorer le diagnostic basé sur 1'élasticité. Cependant,

des applications pour la caractérisation d'autres tissus in vivo sont envisagées.

Enfin, nous nous sommes intéressés au probleme lié a la méconnaissance de
I'angle d'observation de la sonde par rapport a la direction de propagation de 1'onde de
cisaillement. Plusieurs approches ont été réalisées. La premiere sur le principe du
retournement temporel. La méthode calculatoire a montré des discordances avec des
travaux récents: on ne peut, a priori, se servir de ces travaux pour corriger la
méconnaissance de l'angle lors d'un examen standard Fibroscan. Nous obtenons de bons
résultats sur des données dites hautes fréquences, applicables au petit animal. La
deuxiéme approche est une approche paramétrique, basée sur un modele analytique,
complexifié en supposant un modele sphérique et une approche de type maximum de
vraisemblance. Nous avons montré qu'il était possible d'estimer conjointement 1'élasticité
et 1'angle de la sonde sur des données issues de fantome et sur quelques données in vivo.
Il reste a tester notre algorithme sur une grande base de données. Cette correction
serait une avancée importante, augmentant la robustesse des mesures Fibroscan et

réduisant la variabilité inter-opérateurs .
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Conclusion générale et perspectives

Pour clore ce manuscrit, j'aimerais souligner 'importance du contexte industriel
dans le déroulement de cette thése. Il a été ainsi important de garder a l'esprit ce
contexte contraignant dans notre recherche, et le cadre technique précis qui en découle.
J'ai ainsi pu acquérir d'importantes connaissances en élastographie, en éléments finis, en
codage, en instrumentation et en expérimentation. Le coté académique de cette these
m'a permis d'approfondir toute la théorie de la mécanique en milieu continu et de la
propagation d'ondes et bien sir en ultrasons. J'ai aussi découvert le principe et les
applications du retournement temporel, qui sont la source aujourd'hui de nombreuses

recherches.
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ANNEXES

Annexe A : Formulation variationnelle en éléments

finis

Pour simplifier le probléme, on fait 'hypothése que les déplacements de 1'onde de
compression sont négligeables lorsque l'onde de cisaillement se propage. Reprenons

'équation de Navier et réécrivons avec cette hypothese :

2 -

ou -
“=—uAu+f. (1)
p atz M s fs

-

ou ¥, sont les déplacements engendrés par 1'onde de cisaillement et fs est la source
de cisaillement.

Tout d'abord, instaurons les notations. Soit un domaine ouvert QclR® de

frontiere 0 =T . 7 le vecteur unitaire normal sortant de 2 sur I', H un espace

fonctionnel

Nous allons étudier trois conditions de bord, portant sur les frontieres I . Les

conditions de Dirichlet sont définies par :

u(x,t)=glx,1) (2)
Les conditions de Neumann par :

6us(x, t)
on

Enfin, les conditions aux limites absorbantes par :

=h(x,t) 3)

6u(x,t)+6u(x,t)
ot on
Dans l'optique de résoudre 1'équation des ondes par une méthode d'éléments finis

=0 4)

il nous faut dériver une formulation variationnelle de cette équation. On se donne donc
une fonction @EH ( H un espace fonctionnel) on multiplie 1'équation 1 par cette

fonction et on l'intégre sur Q :

2
pf ‘ L;S(de_MfA“sCdeszSCde (5)
Q 8t Q Q

La fonction de Green du Laplacien est
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ou,
f —A uycpdx:uf V uv-chdx—u_[ —@dx
Q ‘ Q ‘ v on
L'équation 11.45 s'écrit alors :

pf 2 Cde'i‘MfVu ‘Vdx— ptf _,cpdx ff Qdx

(7)

Le troisiéme terme de cette équation integre les conditions aux limites. Dans le cas

des conditions de Dirichlet, elle devient :

pf g cpdx+pthu Veodx= ff ¢ dx

Dans le cas des condltlons de Neumann :

Vodc= ff cpdx-l—fhcpdx

p

Enfin dans les cond1t10ns absorbantes :

pf 2 cpdx+MfVu chdx+f—cpdx _[f pdx
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ANNEXES

Annexe B : Création du maillage anatomique

Lorsque nous avons commencé a vouloir travailler sur un modéle anatomique 3D,
nous avons cherché a créer notre propre modele. Pour ce faire, nous nous sommes
rapprochés de Mathilde Wagner, interne en radiologie a I'APHP, qui, a partir d'un examen
tomodensitométrie, a réalisé 1'étape de segmentation du foie, de la peau et des os. La
premiere segmentation fut réalisée sur des coupes de 1 cm. Malheureusement, une telle
taille engendre une géométrie 3D de mauvaise qualité. Pour augmenter la qualité de la
géométrie, il faut réduire 1'épaisseur des coupes. La segmentation devient alors
fastidieuse et longue (512 coupes a segmenter). Nous avons alors décidé d'utiliser des
données proposées par I'IRCAD, comportant une segmentation de différentes zones
d'intérét effectuées manuellement par des experts cliniciens. A partir d'images scanner
dont les voxels mesurent 0.961x0.961x1.8, mm?® (figure 1), les masques des structures
d'intérét sont segmentés (figure 2). La représentation des zones segmentées est

également fournie sous la forme de maillages surfaciques au format Virtual Toolkit (VTK).

[-200, 300]
W: 500 L: 50
( 256, 256, 100):

Figure 1 :Image scanner représentant une coupe transverse. Le foie est a gauche.
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[-200, 300]
W: 500 L: 50
( 183, 256, 100): 641

Figure 2 : Labélisation apres segmentation des différentes zones d’intéréts.

A partir des différentes segmentations, il est possible de construire le maillage
surfacique grace a une triangulation de Delaunay. Une fois le maillage construit, une
étape de lissage est nécessaire afin de corriger 1'aspect pixelisé de la surface (exemple
du foie figure 3). Enfin, une conversion des données (format stéréolithographie STL ou
encore Visualization Toolkit VTK) permet 1'utilisation dans la plupart des logiciels de

conception assistée par ordinateur.
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Figure 3 : Création de la géométrie surfacique du foie a partir de la segmentation des

images scanner.
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Annexe C : Script Comsol, Coupe anatomique
Ce script Comsol permet de simuler la propagation d'une onde de cisaillement sur

la coupe 2D du maillage anatomique.

flclear fem
clc

%% Geometry

% Import CAD data

garr = geomimport ('SA liver.dxf');
[gl,g2]=deal (garr );

% Import CAD data

garr = geomimport ('SA bone.dxf');
[g3,g4]=deal (garr );

% Import CAD data

garr = geomimport ('SA skin.dxf');
[gb]=deal (garr );
g6=mirror (g2, [0,0],[1,0]);
g7=mirror (g4, [0,0],[1,0]);
g8=mirror (g5, [0,0],[1,0]);

g6=rotate (g6,-0.5235987755982988, [0, 0
g7=rotate(g7,-0.5235987755982988, [0, 0
g8=rotate(g8,-0.5235987755982988, [0, 0
g6=move (g6, [-1,3.5]);
g7=move (g7, [-1,3.5]);
g8=move (g8, [-1,3.5]);
g6=scale(g6,1/10,1/10,0,0);
g7=scale(g7,1/10,1/10,0,0);
g8=scale(g8,1/10,1/10,0,0);

1)
1)
1):

% Analyzed geometry
clear c
c.objs={g6,97,98};
c.name={'B4','B5', 'B6'};
c.tags={"'g6','g7"',"'g8"};

fem.draw=struct('c',c);
fem.geom=geomcsqg (fem) ;
glO=geomcoerce ('curve', {gb});
gll=geomcoerce('solid', {gl0});

% Analyzed geometry
clear ¢ s
c.objs={g7,98};
c.name={'B5','B6"'};
c.tags={"'g7"',"'g8"};

.objs={gll};

.name={"'CO1"'};

.tags={"'gll'};

piston

fem.draw=struct('c',c,'s',s);

fem.geom=geomcsg (fem) ;

gl2=geomcoerce ('curve', {g7});

gl3=geomcoerce ('solid', {gl2});
gle=rect2(0.0764794236092755,0.292598094926448, 'base', 'corner', "pos'

n 0 n

o°
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, [-0.0124794236092755,-0.19]) ;

gl53=geomcoerce ('curve', {gl6});
g21l9=geomcoerce ('solid', {g8,gl53});

garr=split (g219);

[g220,g9221]=deal (garr{:});

g223=geomconmp ({g221,913,911}, 'ns',{'g221"','gl3","'gll"},'sf", "'g221-
gl3-gll', 'edge', "none');

[g224]=geomcopy ({g223}) ;

% Geometry

[g225]=geomcopy ({g224}) ;

g225=move (g225, [0,0]) ;
g227=rect2(0.021,0.0090, '"base"', 'corner', 'pos', [-0.01,-0.0010]) ;
g228=chamfer (g227, 'dist1',0.0010, 'point', [2,3]);

g229=geomcomp ({g225,g228}, 'ns', {'g225","'g228"},'sf'", 'g225-
g228','edge’', 'none');

[g230]=geomcopy ({g229}) ;

% Geometry
[g231]=geomcopy ({g230}) ;
g23l=move (g231, [0,0]);

% Analyzed geometry

clear s

s.objs={gl3,gll,g228,g231};
s.name={'C0O2"','CO1"','C0O4","'"CO3"};
s.tags={'gl3','gll', 'g228","'g231"};

fem.draw=struct ('s', s);

fem.geom=geomcsg (fem) ;

g232=geomconmp ({gl3}, 'ns',{'gl3"},"'sf','gl3", "edge', "none") ;
% Analyzed geometry

clear s

s.objs={gll,g228,g231,g232};
s.name={'CO1"','CO4"',"'CO3"',"'CO5"};
s.tags={"'gll','g228","'g231",'g232"};

fem.draw=struct('s',s);
fem.geom=geomcsg (fem) ;

% Geometry
gl=rect2(0.0764794236092755,0.00940190507355199, 'base', 'corner', "pos
', [-0.0124794236092755,0.10259809492644817) ;
g2=rect2(0.00800000000000001,0.064, 'base"', 'corner', "'pos',
[0.064,0.0487);

g3=geomcomp ({gl,g2}, 'ns',{'gl','g2"},'sf', 'gl+g2', " 'edge’', '"none'") ;
g4=geomdel (g3) ;

g7=geomcomp ({gll,g4}, 'ns',{'COL","'CO6"},"'sf", "CO6-

COl', 'edge', 'none');

[g8]=geomcopy ({g7}) ;

% Geometry

[g9]=geomcopy ({g8}) ;

g9=move (g9, [0,01) ;
glO=rect2(0.0633274673007201,0.00800000000000001, 'base’', "'corner', "'po
s',[6.72532699279892E-4,-0.198]) ;
gl2=rect2(0.00800000000000001,0.092, 'base', 'corner', 'pos', [0.064, -
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0.1981);
gl3=rect2(0.00800000000000001,0.094, "base', "corner', 'pos', [0.064, -
0.19817);

gl4=geomcomp ({gl0,gl3}, 'ns'
{'gl0','gl3'"},'sf','gl0+gl3', 'edge', "'none');

glb5=geomdel (gl4) ;

gl6=geomcomp ({gll,gl5}, 'ns', {'COLl",'CO7"},'sf', 'COT~-

COl', 'edge', 'none') ;

[gl7]=geomcopy ({gl6});

[gl8]=geomcopy ({gl6});

% Geometry
[gl9]=geomcopy ({gl8});
gl9=move (gl9, [0,0]);

% Analyzed geometry

clear s

s.objs={g228,9231,9232,99,g911,g19};
s.name={'C04"','CO3"',"'CO5","'CO2","'COLl","CO6"};
s.tags={'g228"','g231"','g232"','g9"','gll"','gl9'};

fem.draw=struct ('s',s);
fem.geom=geomcsg (fem) ;

%% Constants

fem.const = {'K','1600[N/m]",
lKr_Xl, IKI,
'Kriy','K', .
'A x','4e-5[m"2]",
'A y','4e-5[m"2]",
'"KrL x','Kr x/A x',
'"KrL y', 'Kr y/A y',
'Amp', 'le-3[m]"',
'Amp_c', '"Amp*0.75",
'E_Piston','10e9[Pal’',
'Nu_ Piston', '0.33",
'Rho Piston', '7000([g/1]",
'Beta Piston', 'le-2",
'E Graisse', '2e3[Pal’,
'Nu Graisse','0.4999"',
'Rho_Graisse', '1000[g/1]",
'Beta Graisse','le-4"',
'E Os','10e9([Pa]"’,
'Nu 0s','0.33",
'"Rho 0Os', '4000[g/11",
'Beta Os', 'le-3',
'E Liver', '6e3[Pal’',
'Nu Liver','0.4999"',
'Rho Liver','1000[g/1]",
'Beta Liver',6 'le-4"',
'E_Inclusion', '6e3[Pa]’,
'Nu_Inclusion', '0.4999",
'RhoiInclusion','lOOO[g/l}',
'Beta Inclusion','le-4",
'E_abs','E Graisse',
'Nu_abs', 'Nu Graisse',
'Rho_abs', '"Rho Graisse',
'Beta abs','0.1"};
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%% Initialize mesh
taille = 0.0025;
fem.mesh=meshinit (fem,

'hauto', 5,

'"hmaxsub',
[2,taille,3,taille, 5, taille, 6,taille,7,taille,8,taille, 9, taille, 10, t
aille,11,taille,12,taille]);

% (Default values are not included)
flsave ('C:\Documents and Settings\audiere\Bureau\test\test 0S2'

, fem) ;
%% Application mode 1

clear appl
appl.mode.class = 'SmePlaneStrain';
appl.module = 'SME';

appl.gporder = 4;

appl.cporder = 2;

appl.assignsuffix = ' smpn';

clear prop

prop.analysis='time';

appl.prop = prop;

clear equ

equ.nu =

{'Nu_abs', '"Nu Graisse', 'Nu Piston', 'Nu Os', 'Nu Liver',6 '"Nu Inclusion'

}i

equ.rho =

{'Rho_abs', 'Rho_Graisse', 'Rho_Piston', 'Rho Os', 'Rho Liver',6 'Rho Incl

usion'};

equ.betadK =

{'Beta_abs', 'Beta Graisse', 'Beta Piston', 'Beta Os', 'Beta Liver',
'Beta Inclusion'};

equ.E =

{'E _abs','E Graisse','E Piston','E Os','E Liver','E Inclusion'};

equ.Fx = {0,0,0,"'-KrL x*u',0,0};

equ.Fy = {0,0,0,'-KrL y*v',0,0};

equ.constrcond =

{'free', '"free', 'displacement', 'free', "free', 'free'};
equ.loadtype =

{'volume', 'volume', 'volume', "area', 'volume', 'volume'};

Epaisseur = 1;
equ.thickness = {1,1,Epaisseur,1,1,1};

equ.alphadM = {1,0,0,0,0,0};

equ.Hx = {0,0,1,0,0,0};

equ.Rx = (0,0, 'Amp c* (sin(2*pi*36[Hz]*t2)-0.5/

(0.5+1)*sin((0.5+1) /0.5*2*pi*36[Hz]*t2)) "',
0,0,0};

equ.ind = [1,2,3,1,4,4,4,5,4,4,4,6];

appl.equ = equ;

fem.appl{l} = appl;

fem.frame = {'ref'};

fem.border = 1;

clear units;

units.basesystem = 'SI';

fem.units = units;
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%% Scalar expressions
fem.expr = {'t2','t*(£<0.013888888889)"'};

% ODE Settings

clear ode

clear units;
units.basesystem = 'SI';
ode.units = units;
fem.ode=ode;

% Multiphysics
fem=multiphysics (fem) ;

o
o

o

flsave ('testl' ,fem) ;

o)

%% Extend mesh
fem.xmesh=meshextend (fem) ;

oe
oe

fem.sol=femtime (fem,
'solcomp',{'v','u'},
'outcomp', {'v','u"'}, ...
"tlist',[0:1/6000:0.08],
'atol',{'1le-8"},
'rtol',le-4,
'maxorder', 2,
"tout', 'tlist');

% Save current fem structure for restart purposes

femO=fem;

flsave('test 0S 2' ,fem) ;

oo
oo

% Plot solution
postplot (fem,
'tridata', {'el smpn', 'cont', 'internal'},
"tridlim', [0.0 0.055776718960710556],
'"trimap', 'Jet (1024) "',
'deformsub', {'u','v'},
'deformscale’', 1,
'lindata', {'disp_smpn', 'cont', "internal', 'unit', 'm'},
'linstyle',[1.0,0.0,0.0],
'deformbnd', {'u', 'v'},
'solnum', 275,
'title', 'Time=0.0274 Surface: Premiere déformation principale
Frontiere: Déplacement total [m] Déformation: Déplacement',
'axis', [-0.13920367089040733,0.2961289989662931, -
0.21350073367357253,0.127509857714176171) ;

oe
o

% Plot in cross-section or along domain

[h,data]=postcrossplot (fem,1, [0.011 0.12;0.004 0.0041],
'surfdata', 'u',

'surfmap’', 'jet (1024) ',

'title', 'Déplacement selon x [m]');

tmp=data.p;
save(['Dep OS 2.mat'], 'tmp');
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Annexe D : Etude Support Vecteur Machine
On décrit ici la construction d'un modéle statistique d'une zone de foie homogene
en référence a la partie IIL.V.2. Le but est pouvoir estimer la présence d'un signal

ultrasonore d'une zone homogeéne du foie a partir de parametres spectraux.

Introduction
La méthode a Séparateur a Vaste Marge (SVM), est basée sur des algorithmes
d'apprentissage, permettant de résoudre des problémes de classification ou de

régression. Un SVM permet de séparer deux classes.

Cette méthode utilise une transformation non linéaire afin de redécrire les
données dans un espace de plus grande dimension, dans lequel il est possible de les
séparer linéairement. Dans le cas d'une classification binaire, il faut déterminer dans le
nouvel espace, un hyper-plan qui permet de séparer de maniére optimale les données

d'apprentissage.

Pour séparer ces données dans un espace de tres grande dimension sans redécrire
celles-ci dans cet espace, l'utilisation de noyau permet de déterminer 1'hyperplan

optimal.

L'hyperplan optimal est celui qui maximise la marge de séparation, c'est a dire la
distance entre lui-méme et les données d'apprentissage les plus proches qui sont

appelées vecteurs de support.

En pratique

Un hyperplan est constitué de 1'ensemble des points x €[R? vérifiant :

w-x+b=0 (11)

La fonction de décision qui lui est associée est :

f(x)=w-x+b=0 (12)

ou w est un vecteur de poids.

La regle de décision du classement des données x en fonction de leur classe y (1 ou -1)
est définie par le signe de f (x) . Si les données des deux classes sont linéairement

séparables, il existe un hyperplan tel que : f (x,)y,>0avec i=1,...,n

La maximisation de la distance entre les données d'apprentissage et leurs projections sur
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I'hyperplan permet de déterminer les valeurs de w et b de I'hyperplan optimal.

Sans rentrer dans les détails de formulation et de calcul d'optimisation, 1'unicité de la

solution est garantie par les multiplicateurs de Lagrange :

«,=0(i=1,...,n) (13)

On peut rajouter la constante de régularisation C, qui permet de tolérer que plus

ou moins des données violent les contraintes de séparation.

De plus, l'utilisation de noyau permet d'éviter la re-description des données
d'apprentissage dans un espace excessivement grand. Ce noyau est un produit scalaire

dans cet espace de re-description.
Soit deux séries de données x, et x, . L'expression du noyau est : k(xl, X,) .

Au final, la fonction de décision pour la variable x donnée par l'apprentissage est :

f(x)=z vy, k(x, x;)+b (14)
i=1

ou b est le biais.

y=sign( f(x)) (15)

Dans le cas d'un noyau Gaussien, la fonction k a pour expression :

2
k(x,xi)=exp(—u) (16)

Les hyper-parametres o et C sont a optimiser manuellement avant 1'apprentissage.

Résultats

Dans notre étude, nous utiliserons le noyau Gaussien. Contrairement a la
régression logistique, nous devons optimiser I'hyper-paramétre o manuellement, sur
une base de données. Pour cela, nous allons créer une base d'apprentissage et une base
de test. L'hyper-parameétre retenu est celui apportant le meilleur taux de réussite sur la
base de test. Les données d'apprentissage seront les mémes que pour la régression
logistique, c'est a dire 1'énergie du signal rétrodiffusé (IBS), I'atténuation, et la linéarité.

La valeur de 1'hyper-parametre n'est pas simple a définir et a optimiser. Dans un
premier temps, calculons les performances du modele en fonction du o , sur une base de

test. Les performances sont optimales pour o<1 .
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Figure 4 : Performance du modéle SVM en fonction de I'hyper-paramétre o
Le meilleur rapport performance / nombre de support vecteur est atteint pour o ~ 1.96.

Les résultats, en termes de performance sur la base de test (242 données), mais aussi de
nombre de vecteurs de support sont représentés sur la figure 1. Il est alors possible de
constater que pour les valeurs extrémes 0,001 et 45, la performance est faible et
presque toutes les données d’apprentissage sont vecteurs de support.

D’autre part, tandis que le meilleur résultat, a la fois en termes de performances et de
nombre de vecteurs de support, est obtenu pour o~1,96, nous pouvons constater que
pour des valeurs inférieures les performances augmentent, mais le nombre de vecteurs
de support augmente fortement, il y a donc sur-apprentissage. Au contraire des valeurs

de o trop grandes entrainent un sous-apprentissage.

La valeur de I'hyper-paramétre ¢ est maintenant connue, nous pouvons nous
intéresser au parametre de tolérance C (marge molle). Précédemment, le parameétre C
était fixé a 1. La figure suivante montre que 1'on peut augmenter les performances tout
en diminuant le nombre de vecteurs support en modifiant le parametre C. La valeur

optimale est de I'ordre de 35.
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Figure 5 : Influence de la marge molle C sur les performances.
Le meilleur rapport performance / nombre de support vecteur est atteint pour C = 35.

Comparaison des performances avec la
régression logistique

Il est intéressant de comparer les performances de la régression logistique et la

méthode SVM dont les hyper-parameétres ont été optimisés au préalable.
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0.92r

0.9r
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2b 4‘0 éO 8|0 100

Tirages
Figure 6 : Comparaison des performances entre la régression logistique (en rouge) et la
méthode SVM (en bleu).

Cette figure montre que la régression logistique est plus a méme de différencier le
parenchyme hépatique qu'une SVM. Le taux de réussite médian de la méthode SVM est
de 0,865 et celui de la régression logistique de 0,884. De plus, une régression logistique
demande moins de calcul qu'une SVM. En effet, la complexité d'une SVM est donnée par

la formule suivante :
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2 4 3
dn”<complexité , < dn

Avec d la dimension des entrées a classer et n le nombre d'exemples
d'apprentissage. Cette complexité est largement supérieure a celle de la régression
logistique :

. 2
complexité p,q; ., =d
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Annexe E : Principe du renversement temporel

Le renversement temporel est une technique multi-capteurs/émetteurs qui permet
de focaliser une onde dans un milieu inconnu hétérogene en utilisant la propriété
d’invariance par retournement temporel de 1'équation d'onde. Le renversement temporel
n'est rien d'autre qu'un filtrage adapté, utilisant la propriété d'invariance par inversion
du temps du systéeme utilisé : la propagation d'onde dans un milieu non dissipatif. En
effet, on montre facilement que 1'équation d'onde est invariante a l'action de 1'opérateur
inversion du temps T, c'est-a-dire au changement de variable t par -t. puisque celle-ci ne

contient que des dérivées temporelles d'ordre 2.

En conséquence, cette invariance induit que cette onde peut étre retournée
temporellement en générant la solution fonction de (7’—ct) de I'équation d'onde,

correspondant a l'application de l'opérateur T, et de (7’+ ct). L'idée de la cavité a
retournement temporel, développée par Fink et al [1] [1] permet expérimentalement de

refocaliser des ondes en un point précis [2].

Schématiquement, si une impulsion est émise dans une cavité et que le champ de
déplacement est enregistré en tout point de la surface de cette cavité, il est possible de
refocaliser les déplacements au point d'émission initial en émettant les déplacements
enregistrés et retournés temporellement a partir ce cette surface. La conservation de
'énergie impose 1'existence d’une onde divergente a la suite de I’'onde convergente sur la
source initiale (collapse). La superposition de ’'onde convergente et de I’onde divergente
implique une largeur de tache focale égale & A/2, ou A est la longueur d’onde. Une
cavité a retournement n'étant pas réalisable, Fink a proposé le miroir a retournement
temporel (MRT). Celui-ci n'est qu'une partie de la cavité, mais on suppose des conditions
aux limites réfléchissantes. Le champ de déplacement sera recréé moins précisément,
mais l'onde refocalisera au point d'émission. Dans un milieu faiblement hétérogene, la
largeur de la tache focale est donnée dans l’approximation de Fresnel par 1,2\ F/D ou

F est la distance entre le miroir et le source initiale, et D est la dimension du miroir [3].

Lors du collapse, alors qu’'une partie de I’'onde continue a converger, 1'autre partie
commence a diverger. Linterférence de ces deux ondes donne alors dans un domaine de
I'espace un champ qui se concentre de facon transitoire sous la forme d’un pic principal

entouré d’oscillations. La largeur caractéristique de cette tache focale est au mieux de
N2

On considére la source comme impulsionnelle. Les réponses entre les capteurs /

émetteurs ; du MRT et le point a d’émission sont les fonctions de Green G(a ,m;;t ) .
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La source ponctuelle située en a émet un signal 6(t ) . La propagation du champ en un

point b quelconque qui en résulte est décrite par cette fonction de Green:

Y (1)=G,,(2)% (1) (17)

Lors de 1'étape de refocalisation, chaque réponse est retournée temporellement

G(G,mi,'—l‘ ) et ré-émise aux points ;, qui jouent le role émetteurs. Dans le cas

d'une cavité idéale, le champ de retournement en un point » quelconque s'écrit [4]:

RT,,(1)=G,(t)=G,(~1) (18)

Si la cavité n'est pas idéale, mais un MRT et en supposant des conditions aux

limites réfléchissantes, le principe d'ergodicité permet d'écrire ce champ comme la

convolution du champ émis Gam(—f ) par la fonction de Green entre le point d'émission

et le point de réception :

RTab(t):Z Gm,b(t)*Gami(_t> (]_9)

Le premier terme correspond a l'onde convergente et le deuxiéeme a une onde

divergente.

Dans le cas d'un unique capteur / émetteur m, la multidiffusion et les
réverbérations permettent de s'approcher d'une propagation chaotique. Dans ce cas, on

en déduit :

RTab(t):Gmb(t)*Gam(_t) (20)

Dans certaines conditions, un calcul de corrélation temporelle entre les signaux
des point a et b converge vers les fonctions de Green[5-6]5 6. Les signaux que 1l'on
souhaite corréler sont issus de la propagation d'onde chaotique dans un milieu fermé. On

peut aussi parler de corrélation de bruit.

C,(1)=G,, ()G, (1) 1)

Soit P un champ issu d'une source impulsionnelle m observé aux points a et b. La
réciprocité spatiale implique que l'on peut inverser source et récepteur, il y a alors

égalité mathématique entre retournement temporel et corrélation :

RT =y, (t)xy,,(—t)=C3, (22)
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