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INTRODUCTION GENERALE

Le domaine de la médecine est en constant progaes @ I'effort cohésif qui est produit
mondialement dans le domaine de la recherche. Parontexte, le cancer reste a ce jour la
pathologie majeure, pour laquelle l'instrumentatibérapeutique, diagnostique, ou encore de
prévention n'apporte que des réponses parcelldd@s. combattre le cancer, il faut a la fois
disposer de meilleurs outils de détection maisialisposer de moyens de traitements efficaces.
D'un c6té, les biologistes, oncologues et autredi@ens tentent d’élucider les mystéres du
vivant alors que les physiciens peuvent leur prepale nouveaux outils de diagnostique, de
mesure, de thérapie qui peuvent rendre I'acte raégilus rapide et moins colteux tout en
ameéliorant ses performances et sa tolérance patilent.

Les domaines de la radiologie et la chirurgie peoti grandement de ces avancees
technologiques et notamment en techniques d’ablaties lasers de puissance ou les électrodes
a ablation radiofréquence ou micro-ondes permetiast ablation minimalement invasive. Un
apport notable de ces approches minimalement vessi notamment été constaté en termes de
tolérance par le patient et de risque infectieudammnoins, ces techniques endommagent le tissu
sain traverseé pour atteindre I'organe. Depuis fegas 1950, avec les travaux fondateurs de W.J
Fry !, il existe un moyen de réaliser une ablation cétephent non-invasive & partir d’'ultrasons
focalisés en puissance : les HIFU (High Intensigcd#sed Ultrasound). Néanmoins, cette
technigue a mis du temps a se développer a causemtiinque initial de moyens pour suivre le
traitement. En effet, sans contrdle, le médecirt péteindre les tissus sains et manquer la cible
thérapeutique. L'imagerie par résonance magnéggtiaujourd’hui reconnue comme fiable pour
le suivi du traitement dans le cas d'organes compléels que le cerveau ou le sein, alors que le
suivi par ultrasons reste aujourd’hui plus limitgalgré de belles réussites notamment dans le
domaine de l'ablation thermique de la prostate. lunigation majeure pour le suivi ultrasonore
des traitements thérapeutiques par ablation thelenay mécanique est le manque de mesures
guantitatives de l'état du tissu lors du traitemérgnjeu de cette thése est de contribuer a
montrer qu’il est possible d'utiliser une telle apghe quantitative basée sur les ultrasons pour le
suivi des thérapies par ultrasons.

Dans une premiere partie, nous introduirons leesmdécaniques pouvant se propager
dans le corps humain. Ces ondes se distinguentear types : les ondes de compression,
utilisées dans les techniques d’échographie, et dedes de cisaillement utilisées en

Tw. FRY, W. H. MOSBERG Jr, J. W. BARNARD, et F. J. FRY, « Production of focal destructive lesions in the central
nervous system with ultrasound », J. Neurosurg., vol. 11, n°. 5, p. 471-478, sept. 1954.



élastographie, qui fournissent un contraste insargslié aux propriétés biomécaniques des tissus.
Nous expliquerons ensuite les techniques thérapesi ultrasonores par hyperthermie et par
histotripsie, qui reposent respectivement sur ffetsehermiques et des effets mécaniques.

Dans une seconde partie, nous montrerons l'inté&uivre finement les changements
d’élasticité au cours de I'échauffement modéré tiesus biologiques. Ce principe permettra
d’établir une technique de thermométrie par ondecidaillement qui est insensible aux
mouvements.

Dans une troisieme partie, nous aborderons la rmetitésions thermiques irréversibles
par élastographie transitoire permettant le suivteanps réel de la formation de lésion au cours
d'un traitement d’hyperthermie. Nous appliqueromesprincipe a la mesure de I'élasticité au
cours d’un traitement d’histotripsie.

Les mesures dans les lésions presque liquidesueégi@mgenes devenant problématique,
la quatrieme partie de cette these se concentuerang méthode d’inversion optimale inspirée
d'une méthode de géophysique appelée migrationjoaige a la cartographie d’élasticité de
Iésions. Dans la troisieme partie, nous présenteumnexemple de thérapie cardiaque basé sur
I'histotripsie qui posera certaines problématiqges pourront étre résolues dans la cinquieme
partie ou nous présenterons un nouveau principeadité a retournement temporel pour
I'émission d’'impulsions de forte amplitude de pressen histotripsie donnant acces a une
angulation 3D du faisceau considérable avec un miirhité d’éléments dans la sonde utilisée.
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Chapitre I - Introduction

A. Ondes mécaniques dans les tissus biologiques.

Les tissus biologiques sont issus d’une différentiation propre a une fonction déterminée.
Il en résulte une structure multi-échelle particuliére a chaque organe qui conditionne alors des
propriétés mécaniques définies. Une pathologie se manifestera souvent comme une
modification de la microstructure du tissu induisant des changements de propriétés mécaniques
a plus grande échelle et donc observables macroscopiquement. C’est ainsi que dans I'Egypte
antique, les médecins pratiquaient déja la palpation manuelle afin de trouver des anomalies
dans les tissus mous.

Pour évaluer les propriétés élastiques des solides, les mécaniciens définissent plusieurs
modules élastiques en fonction des contraintes et des déformations appliquées au milieu (cf
FIG.I-1). Le module d’Young définit la rigidité d’'un matériau. Ce paramétre est largement utilisé
en mécanique et en batiment. Il est souvent associé au coefficient de Poisson qui est défini par
le rapport entre la contrainte et la déformation transverse mesurée [1].

o)

=} A
E H Moduled Young: E = 7 (lo1 de Hooke)

— AT,

:
o o
o pu Module de compressibilité : K =
K 1) P AV/V,
Module de cisaillement: p = a

H tan y

FIG.I-1 Définition des modules élastiques dans les solides.

Le module de compressibilité définit la faculté du matériau a changer de volume sous
I’effet d’'une compression isostatique. On parle aussi de compressibilité pour les fluides. Par
exemple, I'air est compressible et I'eau est quasi-incompressible.

Il est possible de décrire un solide quelconque (par exemple anisotrope) par un
ensemble de constantes élastiques, regroupées dans un tenseur qui obéit a la loi de Hooke
généralisée. Ici, nous nous placerons dans le cas d’'un milieu homogéne isotrope. Dans ce cas,
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I’expression du tenseur des constantes élastiques peut étre simplifiée a deux constantes
indépendantes qui sont les coefficients de Lamé A et p [1]:

E K
(AW 31+ 2u 2
E=p—— A+

R A4+ 3Ll

Table I. Relations entre modules élastiques et coefficient de Lamé.

Les organes mous du corps humain sont majoritairement constitués d’eau (75-80%). Il en
résulte que les tissus mous sont quasi-incompressibles et que le module de compressibilité est
trés élevé (K>>p). Nous en déduisons que pour les tissus mous, le paramétre A caractérise la
compressibilité (K=p) et que le module d’Young peut étre approximé par E = 3u.

Les modules de cisaillement des tissus mous s’étalent sur une plage tres étendue de
1kPa a 100kPa (sein, foie, graisse, muscle, rein ...) alors que les modules de compression restent
de 'ordre de celui de I'eau (=1 GPa) avec une variation ne dépassant pas quelques pourcents.
Nous verrons que la mesure du module de cisaillement apporte un contraste intéressant pour
caractériser des |ésions induites par des traitements ultrasonores. Mais nous allons tout d’abord
nous intéresser aux ondes de compression utilisées en échographie.

B. L’échographie.

Les ondes de compression peuvent étre générées dans un tissu par des transducteurs
piézo-électriques qui vibrent a la maniére d’un piston. Une onde de type sonore est générée.
Dépendamment de la distance de propagation de I'expérience, il est possible de trouver le
meilleur compromis résolution/atténuation. Dans I'eau et les tissus biologiques, la faible
atténuation des ondes sonores permet d’augmenter les fréquences utilisées jusqu’a plusieurs
MHz, domaine des ultrasons. Un autre intérét des ultrasons est leur tres grande longueur de
diffusion dans les tissus mous. On peut donc supposer que la propagation est balistique. A
I'opposé, en optique, la lumiere ne pénetre pas profondément dans les tissus a cause d’une
longueur de diffusion millimétrique. Les ultrasons permettent ainsi d’explorer le corps humain
de fagon relativement simple. Des images peuvent étre formées par le principe de I'’échographie
détaillé ci-dessous.



Chapitre I - Introduction

i. Laformation d'image classique.

L’échographie repose sur [l'utilisation d'une barrette composée d'un ensemble
d’éléments piézoélectriques disposés classiguement suivant une ligne. La réciprocité de la
piézoélectricité permet d’utiliser ces éléments en tant qu’émetteurs et récepteurs. Les ultrasons
vont étre sensibles au contraste d’impédance acoustique, produit de la densité et de la vitesse
du son. Dans le corps, méme si les tissus mous ont des propriétés acoustiques trés proches de
celles de I'eau, les fluctuations de I'impédance en fonction de la structure anatomique vont
générer des échos. Il suffit donc de localiser les échos provenant de chaque structure pour
obtenir une image. Les images sont obtenues sous I'approximation de diffusion simple.

La formation d’image classique est réalisée en deux étapes : la focalisation en émission
puis en réception. La focalisation en émission est réalisée classiquement N fois pour former une
image de N lignes (ex : N=128). Une loi de retards cylindrique peut étre imposée sur les signaux
d’émissions pour focaliser selon une ligne de I'image a une certaine profondeur. Cela permet
d’insonifier uniquement la zone d’ou les échos sont supposés arriver. Dés que le signal est émis,
I’échographe passe en mode réception et enregistre les signaux sur chacun des canaux. Au bout
des N étapes d’émission/réception, on dispose d’un ensemble de données radiofréquence (RF)
dont les dimensions sont le temps (t), I’axe latéral de la barrette (x) et les N émissions (NtxNxN).
Pour focaliser en réception, la méthode la plus utilisée est le « delay and sum » ou retard et
somme. En supposant que les échos proviennent de la ligne ou I'on vient de focaliser, des
retards sont appliqués sur les données spatio-temporelles. La focalisation en réception peut
étre dynamique si les retards appliqués sont recalculés pour chaque profondeur. L'image est
déformée par ces retards qui ont pour effet de transformer les ondes cylindriques en ondes
planes a 0° lorsqu’elles proviennent de la lighe en question. On somme ensuite I'image obtenue
suivant I'axe latéral pour obtenir N lignes temporelles. Si un signal provient hors de I'axe, il sera
déformé par les retards pour donner une onde trés angulée dont la somme latérale sera du
bruit. Si un signal provient de I'axe alors la somme latérale donnera un point brillant. Grace a
I"approximation de diffusion simple, la direction axiale peut directement étre encodée par le
temps: z=ct (ol c est la vitesse du son). Finalement, I'image aura bien les dimensions
spatiales recherchées (Nz x Nx).
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FIG.I-2 Formation d’image en imagerie B-mode conventionnelle.

ii. L'imagerie ultrarapide.

Nous venons d’expliquer le mode classique d’imagerie utilisant des ondes focalisées. Ce
mode, implémenté dans les échographes depuis les années 70 fournit des images a une cadence
d'imagerie limitée autour de 100 Hz par le fait que l'on utilise typiquement 128
émissions/réceptions pour former une image.

En 2002, des membres du laboratoire ont introduit une méthode pour acquérir les
images plus rapidement. Au lieu d’utiliser des émissions focalisées, il est possible d’insonifier
I’ensemble du milieu avec des ondes planes [2]-[4]. La cadence est multipliée par 128 et on peut
obtenir des cadences jusqu’a 20 000 Hz. La focalisation en émission devient alors dynamique
puisqu’il n’y a pas de profondeur privilégiée. La focalisation en réception se réalise de la méme
facon, en considérant des sous-ouvertures. Pour compenser les pertes en résolution et en
contraste, les ondes planes peuvent étre angulée typiquement entre -12° et 12° avec les
barrettes linéaires de transducteurs utilisés habituellement en échographie. On peut alors, pour
chaque point de Il'image, procéder a la sommation cohérente des signaux rétrodiffusés pour
chaque illumination d'angle différent, ce qui permet d’obtenir synthétiguement une focalisation
en émission.
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iii. Tavelure et thermométrie ultrasonore.

Principe

L'imagerie ultrasonore donne |'anatomie du tissu observée. On observe ainsi les
vaisseaux sanguins, les fibres musculaires etc... Toutefois, on observe dans la plupart des
organes la présence d’une tavelure (speckle en anglais) dans les zones ne comportant pas de
réflecteur forts ponctuels. Cette tavelure est composée de taches de positions aléatoires dont la
taille est de I'ordre de la longueur d’onde. La somme des signaux provenant d’'une multitude de
diffuseurs acoustiques au niveau cellulaire et subcellulaire se projette sur les récepteurs pour
donner des fluctuations d’intensité. La tavelure, bien qu’aléatoire, est bien connue pour ses
propriétés cohérentes et conserve des informations de phase sur 'onde. On peut alors mesurer
des déplacements entre deux images par exemple a I'aide de techniques de corrélation ou
effectuer des mesures Doppler.

En mesurant ces déplacements a l'aide du speckle ultrasonore, il est possible d'observer
de nombreux effets dans le corps humain : les déformations des tissus biologiques lorsqu'ils
sont soumis a des contraintes externes ou internes (imagerie de déformation utilisée par
exemple en échocardiographie du coeur), mais aussi des déplacements apparents dus a des
changements de vitesse du son suite a une élévation de température dans le milieu
(thermométrie ultrasonore, développée dans le chapitre Il), ou encore le passage d'ondes
mécaniques basse fréquence qui entrainent une vibration du speckle ultrasonore (élastographie
dynamique).

Parmi les techniques qui utilisent le speckle, j'introduirai dans le chapitre suivant la
thermomeétrie ultrasonore [5][6] que j'ai utilisée pour cartographier la température au cours des
traitements par ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU) dans divers tissus.

C. Les différentes techniques d’élastographie.

Alors que I'échographie repose sur I'émission d’onde de compression pour sonder le
milieu et réaliser une image morphologique, I'élastographie utilise des ondes de cisaillement
dont la vitesse de propagation est reliée a I'élasticité des tissus mous.
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i. Principe général.

Les différentes techniques d’élastographie cherchent a estimer le module d’Young du
milieu étudié. Depuis la nuit des temps, les médecins réalisent cette mesure qualitativement par
la palpation manuelle du patient pour détecter des Iésions. A I'application d’une force donnée,
c’est le rapport contrainte/déformation qui définit une valeur d’élasticité.

Régime statique

L’élastographie statique, initiée par J. Ophir, consiste a appuyer sur le tissu pour générer
une contrainte [11]. La déformation induite en tout point peut étre mesurée grace aux images
ultrasonores. Cet élastogramme permet de calculer une estimation du module d’Young via la loi
de Hooke. Kallel et al. [12] puis Righetti et al.[13] (cf FIG.I-3) ont montré que I'élastographie
statique permettait d'imager des lésions thermiques dont [|'élastogramme donne des
déformations moins importantes du fait de I'augmentation du module d’Young dans la |ésion.
Néanmoins, cette méthode souffre de I'absence de mesure de la contrainte appliquée (souvent
approximée comme uniforme) et le résultat n’est pas quantitatif. De plus, la compression d’un
organe profond reste impossible.

FIG.I-3 Images de lésions thermiques par élastographie statique dans un foie canin (Righetti et
al.) [13]. a) Elastogramme de la Iésion. b) Elastogramme en couleur. c) Image ultrasonore. d)
Photographie d’une coupe de tissu.
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Le régime dynamique permet de s’affranchir de ces limitations en augmentant
notamment la résolution et la pénétration.

Régime dynamique

L’élastographie dynamique utilise des impulsions bréves (régime transitoire) ou des
émissions monochromatiques (régime stationnaire). La propagation des ondes de cisaillement
peut étre observée en mesurant par ultrasons ou IRM les déplacements dus aux ondes. Les
données sont alors entrées dans un algorithme de probleme inverse (cf chapitre 1V).

Ce régime dynamique géneére plus d’informations que le régime statique et il est possible
d’obtenir des images quantitatives et de meilleure résolution. L’élastographie par IRM (MRE
[14][15]) utilise le régime stationnaire grace a un vibreur basse fréquence (typiquement 100Hz)
excitant la zone d’intérét. L'IRM n’est pas assez rapide pour capturer le champ de déplacement
sur toute une période et ceci pour des raisons physiques : les temps de relaxation de spin des
protons. Ainsi, I'acquisition se réalise en stroboscopie (a une cadence de I'ordre du Hz). La MRE
a montré un potentiel clinique intéressant [16][17], mais un examen par IRM est long et
colteux.

A l'inverse, I'imagerie ultrasonore permet d’acquérir des images a plus de 10 000 Hz en
utilisant le mode d’imagerie ultrarapide. Ainsi, il est possible d’observer, en une unique
acquisition, des phénomeénes transitoires tels qu’une vibration impulsionnelle induite par un
vibreur accroché a la barrette [18] ou des déplacements induits par la pression de radiation.

Pression de radiation ultrasonore

La pression de radiation provient d’un transfert de quantité de mouvement entre I'onde
et le milieu de propagation [19]-[22]. La variation de quantité de mouvement le long de I'axe de
propagation induit une force qui est proportionnelle a I'intensité acoustique et a I'atténuation
de I'onde :

— 2 —
f =20 _y (1)
pc’

OU «a est le coefficient d’atténuation de I'onde (typiquement 0.3dB/cm/MHz), po est
I"amplitude de pression, p et ¢ étant la densité et la célérité du milieu.
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La pression de radiation permet la génération d’une force a distance. En pratique, la
force de radiation est appliquée a un point donné en focalisant 'onde ultrasonore de maniére a
ce que la pression soit assez grande pour générer une perturbation détectable. La force est
appliquée pendant une durée typique de 100 ps, ce qui laisse au tissu le temps d’accumuler de
la quantité de mouvement et de se déplacer localement vers la profondeur. A l'arrét de
I"application de la force, le tissu se relaxe et une onde de cisaillement se propage depuis le point
donné.

La pression de radiation est utilisée dans de nombreuses techniques :

- vibroacoustographie (Greenleaf, [23] ): deux ondes de fréquences proches sont
mélangées et créent une onde basse fréquence par interférence paramétrique. Les
signaux sonores rétrodiffusés sont dus a la pression de radiation mettant en vibration le
tissu. Cette technique n’est pas quantitative et la cadence d’imagerie est assez lente
puisqu’il faut balayer la zone étudiée en tout point.

- Shear Dispersion Ultrasound Vibrometry (Greenleaf, [24]) : deux faisceaux sont utilisés
pour générer des ondes de cisaillement dont la propagation est filmée par ultrasons.

- I’ARFI (Acoustic Radiation Force Imaging, Nightingale [25]): cette technique s’intéresse
au profil de déplacements induits par la force de radiation ultrasonore au sein méme du
foyer de focalisation. L'amplitude des déplacements peut étre reliée a I'élasticité sous
certaines approximations et une image du module d’Young est réalisée en balayant
toute la zone observée. Il en résulte un important dépot d’énergie ce qui peut provoquer
un échauffement conséquent.

- HMI (Harmonic Motion Imaging, Konofagou [26]): cette technique est une variante de
I’ARFI et utilise une modulation temporelle basse fréquence de la force de radiation.
L'amplitude des déplacements est reliée a I'élasticité et le déphasage entre la réponse
des tissus et I'excitation peut étre relié a la viscosité. Toutefois, cette technique n’est pas
guantitative a moins d’utiliser un probléme inverse avancé.

- Elastographie Shear Wave (ou Supersonic Shear Imaging) (Sarvazyan [27], Bercoff [28]):
Cette méthode est celle que nous allons utiliser au cours de cette thése et nous allons
détailler son principe.

- Shear Wave Spectroscopy: Basée sur |'utilisation du mode Shear Wave Imaging, cette
approche permet d'évaluer la dépendance de la vitesse de l'onde de cisaillement en
fonction de la fréquence. (Deffieux et al)
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ii. Elastographie Shear Wave.

Cette technique a été développée a I'Institut Langevin par Jérémy Bercoff durant sa
thése (2004). La technique et les premiers résultats sur le diagnostique du cancer du sein ayant
suscité beaucoup d’intérét, la société Supersonic Imagine a été créée pour fabriquer et vendre
des échographes destinés aux applications cliniques pour I'élastographie du sein [29][30], du
foie [31][32] et bientot du coeur, de la prostate ainsi que d’autres applications.

Le principe de cette technique se résume en trois étapes :
Application de la pression de radiation.
Acquisition de I'onde de cisaillement.

Inversion pour retrouver le module de cisaillement.

La pression de radiation appliquée en un point génére une onde de cisaillement
cylindrique qui s’atténue par les lois de la diffraction [27]. Pour agrandir la zone d’intérét,
augmenter le rapport signal a bruit et minimiser la diffraction de I'onde, un céne de mach est
généré en appliquant la force de radiation (un « push ») a plusieurs profondeurs successives en
déplacant la source de I'onde mécanique a une vitesse plus grande que la vitesse des ondes de
cisaillement (cf FIG. I-4).

FIG. I-4 Principe de la technique Supersonic Shear Imaging : la force de radiation est appliquée avec
I’onde ultrasonore (rouge) successivement a trois profondeurs. Des ondes de cisaillement sont
générées et interférent constructivement formant une onde plane de polarisation axiale.
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On obtient une onde plane, ce qui simplifie le probléme inverse. Les algorithmes de
probléme inverse sont abordés au chapitre IV. Toutefois, nous avons utilisé 'algorithme du
temps de vol pour les résultats présentés dans les chapitres Il et Ill. Nous le présentons ci-
dessous :

iii. Probleme inverse par mesure du temps de vol.

Le premier algorithme d’inversion introduit par le laboratoire utilisait une inversion
directe de I'équation d’onde (cf chapitre 1V). Cette inversion trop sensible au bruit n’a pas pu
étre utilisée in vivo. Pour progresser vers des applications cliniques, il a fallu introduire une
méthode d’inversion plus robuste au bruit.

L'approche du temps de vol est utilisée dans différentes applications en tomographie,
notamment en géophysique ou elle est appelée approximation Eikonale [33]. Cela revient a
approximer la propagation de I'onde a une dimension. Physiqguement, cette approximation
suppose alors que l'onde se propage dans un milieu quasi-homogéne ou milieu a faible
contraste. Nous discuterons de ces aspects dans le chapitre IV. Dans le cadre de cette
approximation, le module de cisaillement u (qui est égal au module d’Young divisé par 3) est
fonction de la vitesse de groupe de I'onde :

_ 2
U=3pV,

La vitesse de groupe est simplement l'inverse du temps de vol estimé par inter-
corrélation (cf FIG.I-5).

FIG.I-5 La vitesse locale de I'onde est estimée en mesurant le temps dt de propagation entre deux
pixels voisins distants de dx. (Source : Thése T. Deffieux [34])
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Cet algorithme a I'avantage d’étre stable en fonction du bruit. Cependant, si I'onde
rencontre une interface ou il existe un contraste en élasticité, 'onde qui est initialement
progressive est ajoutée a une onde régressive et la mesure du temps de vol peut étre faussée.
En 2012, Deffieux et al. ont publié une technique pour diminuer I'effet des réflexions et gagner
en précision sur I'estimation du module de cisaillement [35]. La méthode consiste a appliquer
un filtre directionnel sur 'onde expérimentale qui aura pour effet de séparer la composante
progressive de la composante régressive du signal. On peut alors calculer le temps de vol sur
chacune des parties indépendamment.

Pour diminuer la variance d’estimation et améliorer la qualité des images, plusieurs
cones de Mach sont habituellement générés depuis différentes positions latérales et des cartes
de temps de vol sont calculées pour chaque cbne. Les estimations de temps de vol sont
moyennées et superposées avant de calculer le module de cisaillement.
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D. Les techniques d’ablation ultrasonore.

i. Ablation thermique par ultrasons : « HIFU ».
Principe

L’ablation thermique des tissus mous est actuellement utilisée dans plusieurs
applications thérapeutiques [36]. Plusieurs techniques d’ablation thermique non-invasives ou
minimalement invasives ont été développées ces dernieres années. L'ablation RF
(radiofréquence) est utilisée en clinique pour traiter les carcinomes hépatiques [37], les
carcinomes du sein [38], le cancer du poumon [39] ainsi que d’autres maladies cancéreuses ou
non-cancéreuses. Les ondes électromagnétiques sont aussi utilisées pour I'ablation thermique
en utilisant de petits émetteurs interstitiels implantés dans les organes [40][47].

La thérapie par ultrasons focalisés, appelée HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) a
I'intérét d’étre complétement non-invasive. Les traitements par HIFU sur le fibrome utérin [41]
et sur le cancer de la prostate [42] ont été validés cliniqguement et ont montré de nombreux
intéréts en termes de co(t, de flexibilité, d’absence de cicatrices et de tolérance par le patient.
D’autres applications thérapeutiques des HIFU sont en cours de validation [43]-[45]. Alors que
I’ablation RF permet de traiter une large zone rapidement, I'HIFU permet de cibler trés
précisément la zone a traiter avec une largeur focale millimétrique.

Lors d’un traitement HIFU, on focalise un faisceau ultrasonore de haute intensité (P =3 a
20 MPa) et c’est I'absorption du tissu qui convertit I’énergie mécanique en chaleur. Les HIFU
sont alors un moyen de déposer de la chaleur de maniére locale et non-invasive sur une zone de
la taille d’'un grain de riz. Pour élargir la zone traitée, on peut anguler mécaniquement ou
électroniquement le faisceau si I'on dispose d’un réseau d’émetteurs a phase [46][47]. L’équipe
du LabTAU (Laboratoire de Thérapie et Applications Ultrasonores de Lyon) utilise quant a elle
des transducteurs de forme torique qui forment des points focaux plus étendus et permettent
I’ablation de plus larges zones (jusqu’a 20mm) avec un foyer fixe [51].

La dose thermique

L’effet biologique d’un échauffement dépend aussi du temps d’exposition. La relation
entre la température et le temps d’exposition nécessaire pour induire des dommages
thermiques fat investiguée depuis les années 70. Des relations exponentielles de type
« Arrhenius » ont été déterminées expérimentalement par plusieurs groupes (Bauer et Henle
[48], Connor et al [49]). Le concept de dose thermique ft introduit par Sapareto et Dewey [50]
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pour donner une description empirique de la relation entre la température et la durée
d’exposition. lls étudierent la fraction des cellules vivantes exposées a différentes températures
constantes dans la gamme (41,5°C-46,5°C) et dérivérent I'expression du temps d’exposition
équivalent a 43°C pour obtenir la méme quantité de mort cellulaire. Cette durée équivalente a
43°C est appelée « dose thermique » (CEM) :

CEM,gc(t) = Z R43_T(i)(ti _ti—l) (2)

t <t

oy Tt T . ,
ou T(l) = Test la moyenne entre les températures aux instants t.; et t;, et R est

une valeur empirique qui dépend de la température (R=0 pour T(i)<39°C, R=0,25 pour
39°C<T{(i)<43°C, R=0,5 pour T{(i)>43°C).

La dose thermique permet d'établir un seuil de dommage thermique pour chaque type
de tissu indépendamment des conditions d'expositions. En calculant cette dose équivalente, on
peut réaliser la dosimétrie préalablement au traitement ou effectuer la mesure de cette dose
pendant le traitement pour déterminer si le seuil a été franchi ou pas.

Un des enjeux de cette thése est de montrer que I'élasticité permet une mesure
expérimentale de la dose thermique sans quantifier directement la température.

Monitoring et guidage de la thérapie

Puisque I'on n’a pas une vue directe de I'organe traité, il est nécessaire de disposer de
moyen d’imagerie en temps réel pour le suivi du traitement. Aujourd’hui, I'IRM est reconnue
comme la modalité de référence pour le monitoring et le guidage de la thérapie HIFU [52][53].
L'IRM permet la localisation des lésions (guidage et planning, cf FIG. |-8b), I'imagerie robuste de
température (monitoring, cf FIG. [-8a) et aussi une évaluation post-traitement grace au
contraste T1 ou T2 [54] (cf FIG. I-8b) .
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FIG.I-6 a) Imagerie de température IRM et représentation du trajet de faisceau. b) Image IRM d’un
fibrome utérin sur une patiente: avant et apreés traitement. (Source : HAIFU, Chine).

Cependant, I'IRM étant colteux et entrainant une complexité de l'instrumentation et
des procédures de traitement, I'un des objectifs de cette these est d’étudier la faisabilité
cliniqgue d’une technique de suivi utilisant I'imagerie ultrasonore. Dans les chapitres Il et lll, je
montrerai que l'imagerie d’élasticité permet a fois le suivi en température et le suivi de la
formation de lésion.

En hyperthermie par ultrasons, le dép6t d’énergie a lieu en continu pendant des temps
de l'ordre de la dizaine de secondes. Une autre technique consiste a exploiter la nature
mécanique des ultrasons pour effectuer une ablation de type mécanique.



Chapitre I - Introduction

ii. Ablation mécanique par ultrasons : « L’histotripsie »

Depuis quelques années, une équipe du département de Biomedical Engineering de
I’'Université du Michigan (dir : Charles A. Cain) a développé une nouvelle technique, appelée
« histotripsie ». L’histotripsie réalise la fragmentation de la structure du tissu en utilisant un
certain nombre d’impulsions ultrasonores a tres haute intensité [55]-[56]. Cette technique
s’apparente a la lithotripsie qui vise a casser les calculs rénaux grace a des ondes de choc a
basse fréquence (f=300kHz). Néanmoins, I'histotripsie peut utiliser de plus hautes fréquences
(ex: 1MHz) qui permettent une localisation et une définition des limites de la Iésion trés
précises. Cette technique s’est montrée efficace pour I'ablation d’une partie du rein [57]- [59],
pour perforer des membranes cardiaques [60][61], et pour le traitement de I'hypertrophie
prostatique bénigne [62].

L’histotripsie repose sur le phénomeéne de cavitation. La cavitation est la formation d’'une
cavité au sein d’un liquide ou d’un solide mou [63]. Celle-ci est souvent générée par un
changement brutal de pression, notamment lors d’'une phase de dépression pendant laquelle la
pression prend une valeur inférieure au seuil de cavitation du tissu. Le gaz dissous dans le
liguide est alors rassemblé sous forme de bulles, dont les propriétés acoustiques different
beaucoup de celles de I'eau. La cavitation peut étre présente en hyperthermie sous forme de
« boiling » et utilisée pour accélérer I’échauffement du tissu [64]. Par ailleurs, on peut
s'intéresser a la formation d’une bulle unique pour s’en servir d’étoile acoustique, par exemple
pour la correction d’aberrations [65] ou pour la mesure du seuil de cavitation en condition
variable [66][67]. Si I'histotripsie génere une bulle unique au début du premier tir de la phase
d’initiation, un nuage de bulles va rapidement apparaitre (cf FIG.I-7) si I'impulsion est
suffisamment longue ou si une autre impulsion est émise aprés un temps inférieur au temps de
dissolution des bulles résiduelles (=quelques ms) [68]. En pratique, les impulsions a trés haute
pression (+100MPa / -20 MPa) sont envoyées a une fréquence de répétition de 20 Hz a 1 kHz. Le
nuage de bulles formé est donc excité en permanence et les bulles oscillent en se réarrangeant
de maniere erratique. Méme si cette activité énergétique parait aléatoire, il est tout de méme
possible de réaliser des Iésions de taille reproductible avec des frontiéres bien définies (jusqu’a
20 nm entre le tissu sain et |ésé a I’histologie). Ceci est rendu possible par la protection active
[69][70] qui consiste a pré-conditionner la zone autour du focus. Les bulles ne peuvent étre
générées que dans un périmetre bien défini par la tache focale du transducteur et son champ de
pression rayonné.
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FIG.I-7 Image d’un nuage de bulle généré a une interface eau/gel grace a une impulsion de 10 cycles a
P_>21MPa a la fréquence 750Hz. (Source : University of Michigan)

Apres I’émission de milliers de cycles, le tissu est totalement fractionné en fragments de
taille inférieure a 40um et se présente sous une forme quasi-liquide et homogéne. Au cours du
traitement, le suivi est réalisé par imagerie échographique standard ou il est possible de
guantifier la rétrodiffusion de la zone lésée. De fait, la Iésion atteignant un stade avancé devient
hypoéchogéne et apparait clairement sur I'image.

Dans le chapitre lll, nous nous intéresserons a la mesure des propriétés biomécaniques
pendant le traitement améliorant la sensibilité de la détection de la lésion au début du
traitement. Dans le chapitre V, nous étudierons un nouveau dispositif capable d’émettre de trés
hautes pressions basé sur le principe de la cavité a retournement temporel dont nous allons
énoncer le principe.

E. Le retournement temporel : principe et applications.
i. Principe général.

Le retournement temporel (RT) est un procédé physique qui permet de réémettre une
onde vers sa source initiale en faisant parcourir a I'onde le chemin gu’elle a parcouru en sens
inverse. Ce principe repose sur l'invariance par renversement du temps de I'équation d’onde.
Depuis 1992, Mathias Fink s’est beaucoup intéressé au RT [71] et a étudié de nombreuses
applications en électromagnétisme [72], en acoustique [73][74] et en optique. Ce concept a
donné de nombreuses applications dans les domaines du contr6le non destructif, du diagnostic
et de la thérapie médicale, de la domotique et des télécommunications. Contrairement a
d’autres procédés, le RT profite du caractére désordonné d’un milieu de propagation.
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Une expérience de RT se réalise grace a un réseau d’émetteurs/récepteurs et d’un
émetteur ou récepteur (ex : un hydrophone en acoustique) reliés a un miroir a retournement
temporel (MRT). Un MRT dispose d’électroniques d’émission/réception multivoies permettant
I'enregistrement et la réémission de longs signaux. L'expérience de RT consiste a :

1. Enregistrer le champ incident émis depuis une source acoustique
émettant une impulsion ou un réseau de transducteurs.

2. Retourner temporellement les signaux et renvoyer le champ
retourné temporellement depuis le réseau de transducteurs.

3. Recevoir le champ a la position de la source initiale et autour pour
quantifier la pression et la résolution spatio-temporelle.

ii. Focalisation par RT dans un milieu complexe.

Le principe de focalisation par retournement temporel provient de l'invariance par
renversement du temps de I'’équation d’onde linéaire en milieu fluide hétérogene non dissipatif
[71]. L’équation d’onde est déduite des trois équations linéarisées de la conservation de la
masse, de I’équation d’Euler et de I'’équation d’état :

po(r).m(Lp(r:t)j: L_o'plr) @)

QA N o

Sion changet en -, p(F,—t)reste solution de la méme équation. Si le milieu n’est pas

fluide mais constitué de matériaux solides, les ondes acoustiques peuvent étre converties en
ondes élastiques de polarisation transverse. Ceci ne change en rien les propriétés de réciprocité
de I'opérateur de propagation. Derode et al. ont réalisé des expériences de focalisation a travers
un milieu multiplement diffuseur a ordre élevé [75], constitué d’une forét de tiges d’acier de
positions aléatoires et inconnues comme montré sur la FIG. |-8. Si I’échantillon diffuseur
posseéde une ouverture plus grande que le réseau de capteurs, il est possible d’améliorer la
résolution de la focalisation (f/D plus petit). De plus, Derode et al. ont montré la robustesse du
retournement temporel 1-bit (RT-1bit) [76], qui consiste a réémettre les signaux réverbérés
(phase 2 ci-dessus) en les encodant sur 1 bit. Cela signifie que seule I'information de phase suffit
a la focalisation. Durant une expérience de RT-1bit, I'amplitude des signaux retournés
temporellement est imposée a +1 dépendamment du signe des signaux recus. Les propriétés de
focalisation spatio-temporelles ainsi que le rapport signal sur bruit sont comparables a une
expérience de RT classique. Néanmoins, la focalisation par RT-1bit permet d’envoyer beaucoup
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plus d’énergie et d’amplifier la focalisation d’un facteur 3 a 6. Nous détaillerons dans le chapitre
V le modele du bruit shot établi par Derode et al. [76] pour quantifier ce gain. Il sera aussi
montré que I'on ne peut pas obtenir une pression supérieure a celle générée par le RT-1bit.

.l ‘ J . b) Signal received on the source

first step) t = -t @)

B v

Amplitude

20 40 60 80 100 120 140 160

WM‘-“— Time (us)

FIG. I-8 a) Schéma d’une expérience de RT a travers un milieu complexe. b) Signal de focalisation regu.

La dispersion temporelle des signaux obtenus a travers un milieu complexe entraine
souvent une diminution d’amplitude des signaux. Cependant, le signal renvoyé peut étre 1000
fois plus long que I'impulsion initiale et, en renormalisant les signaux avant I’émission, on peut
alors envoyer beaucoup plus d’énergie. Ainsi, une cavité ou un milieu complexe peuvent étre
utilisés pour amplifier des ondes par recompression temporelle d’énergie, ce qui peut étre utile
dans le contexte de thérapie médicale mais aussi dans d’autres domaines comme le contréle
non destructif et des applications militaires utilisant des ondes électromagnétiques. Des
tentatives d’utiliser ce concept de milieu complexe pour I'imagerie ont été réalisées d’une part
en utilisant les milieux multidiffuseurs [77] et d’autre part les cavités réverbérantes [78][79].

Nous nous proposons de coupler ces deux approches pour obtenir des performances optimales
de recompression temporelle.
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Dans cette thése, nous allons donc nous baser sur tous ces principes déja établis et bien
connus pour étudier des phénomenes jusqu’alors jamais observés, qui présenteront peut-étre
un impact clinique important dans le futur. En profitant de la rupture technologique que
représente I’échographe ultrarapide Aixplorer (Supersonic Imagine, Aix-en-Provence), nous
allons tout d’abord appliquer la mesure d’élasticité des tissus mous aux faibles élévations de
température en vue de réaliser la premiére mesure de température quantitative et insensible
aux mouvements, basée sur I'imagerie ultrasonore. Ensuite, grace a la méme technique, nous
étudierons la dynamique de formation de |ésion avec une résolution temporelle jamais atteinte
jusqu’a présent. Ceci permettra de poser de nouvelles bases dans le suivi des thérapies par
ultrasons focalisés. Ensuite, nous appliquerons le méme concept a I'imagerie de formation de
lésion au cours des traitements d’histotripsie pour montrer une fois de plus que I'imagerie
ultrasonore seule n"apporte que peu d’information et de sensibilité par rapport a I'élastographie
Shear Wave quantitative. L'algorithme d’inversion de I'onde de cisaillement donnant la carte du
module de cisaillement est certes simple et robuste mais nous nous proposons d’étudier
I'intérét et la faisabilité d’une approche variationnelle globale dans le chapitre IV. Enfin, une
partie de cette thése concerne la construction d’un nouveau type d’émetteur d’onde de choc
pour la thérapie d’histotripsie combinant a la fois les propriétés du retournement temporel
dans les milieux multidiffuseurs et dans les cavités réverbérantes. Nous verrons comment
construire la cavité a retournement temporel optimale a deux dimensions.
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Chapitre II.
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Chapitre Il - Monitoring des traitements d’hyperthermie ultrasonore : thermométrie par onde de cisaillement.

Dans ce chapitre, les techniques de thermométrie existantes seront abordées. Ensuite,
nous présenterons des mesures de rigidité en fonction de la température ce qui nous permettra
d’envisager un suivi de la température au cours du traitement basé sur les changements de
rigidité. Nous présenterons le nouveau concept de thermométrie par onde de cisaillement ainsi
que sa robustesse aux mouvements.

A. Etat de I'art en thermomeétrie.

i. Lathermométrie par résonance magnétique.

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) permet la mesure en quasi-temps réel de
I’élévation de température et dans un volume donné avec une trés bonne localisation de la zone
chauffée [10][11]. Les traitements par ultrasons focalisés suivis par IRM sont étudiés par de
nombreuses équipes. Il a été montré que la thermométrie IRM permettait de calculer la dose
thermique déposée lors du traitement [12], et d'autre part que la thermométrie IRM était
suffisamment robuste aux mouvements du patient (respiratoires, pulsatiles et cardiaques) grace
a des séquences de correction dédiées [13]. Cependant, I'IRM est complexe a utiliser, nécessite
un environnement dédié et s’avére trés colteux [14]. Quelque soit le prix d’achat d’un scanner
IRM, le temps de prise en charge du patient restera assez long a cause des contraintes
matérielles et du protocole d’'imagerie. De plus, les scanners IRM ne sont pas accessibles aux
patients possédant des pacemakers, a certains obéses, aux claustrophobes... La cadence de
I'imagerie IRM ne pourra pas étre augmentée au-dela de quelques images par secondes a cause
des lois de la physique.

En revanche, des méthodes de suivi ultrasonore seraient facilement implantables dans
des systemes HIFU ou d’ablation RF avec un co(t relativement faible et une grande portabilité.
L'estimation de la température par des techniques ultrasonores a été largement étudiée
pendant les deux dernieres décennies. Il existe différentes approches qui se basent sur
I’estimation de I'atténuation ultrasonore et du coefficient d’absorption [15][16], ou sur I'analyse
des signaux rétrodiffusés [17] et la dépendance en température de la vitesse du son. Cette
derniere technique, connue sous le nom de thermométrie ultrasonore, fut implémentée par
Seip et al. [17] dans le but de fournir des cartographies de température bidimensionnelles
pendant les traitements HIFU. Cette technique est basée sur I'imagerie échographique standard.
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ii. La thermométrie ultrasonore.
Principe

Lorsqu’un tissu biologique est soumis a une élévation de température, les signaux
ultrasonores rétrodiffusés par le milieu sont Iégerement modifiés. Deux effets physiques sont
responsables de ce changement : la variation de vitesse du son et la dilatation thermique du
tissu. Ces deux effets sont respectivement responsables d’un déplacement virtuel et d’un
déplacement physique sur I'image échographique. En considérant une ligne de I'image
échographique et en considérant que la propagation de I'onde ultrasonore n’est fonction que
de la vitesse du son du milieu, on peut écrire le temps d’aller-retour de I'onde jusqu’a un
diffuseur situé a la profondeur z [18]:

¢ d
L@ =22 (1)
2 C(&,T(S))
ou T(&) = Ty + OT(§) est la température a la profondeur & c( T(¢)) est la vitesse du son a la
profondeur £ et a la température T(¢). Si maintenant la dilatation thermique du tissu est prise
en compte, le chemin élémentaire d€ devient (1+a( &JT(&))dé, ou a(é) est le coefficient linéaire

de dilatation thermique du milieu a la profondeur &. Le temps de propagation aller-retour
devient alors :

_ o1+ a(§)dr (&)
t(z)_zl—c(E’T(g)) dé (2)

A linstant initial, la distribution de température est uniforme et égale a Ty, et le temps de
propagation vaut :

b(@=2] c(?,io) B

Quand la température change, un décalage temporel t(z) apparait dans le signal ultrasonore :

L+a()oT(E) 1
CET@)  c(ETy)

(2) = 1(2) ~t,(2) =2][ Jd¢ (4)

En dérivant I’équation par rapport a la variable z, on obtient :

(5)

L0701 ]
0z

qzT(2) dzT)
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La variation de la vitesse du son avec la température peut étre considérée comme linéaire.
Cette approximation est valable sur un domaine limité en température, typiquement jusqu’a
50°C [18]. La vitesse du son peut alors s’écrire :

A2) =6, (2)A+ B(9)IT(2) (6)

A partir des équations, et en considérant que [B(z)0T(z) << 1, on obtient la variation de
température 8T(z)=T(z) — To:

c,(2) 1 0
I (z2) =2 —(t(z 7
(2)== (a(z)_ﬁ(z)jaz( (2) (7)
Enfin, en introduisant le parametre k(z) :;, ne dépendant que du milieu, on obtient
a(2) - B(2)

finalement la relation suivante :

or(2)= 2 2 (a(2) )

Algorithme

Il faut tout d’abord mesurer les déplacements entre deux images consécutives. Pour
cela, nous avons utilisé un algorithme de corrélation sur les données 1Q démodulées. Ces
données sont complexes et décimées par rapport aux données brutes, ce qui permet un
traitement plus rapide du calcul. Pour comparer deux images 1Q; et 1Q,, les signaux sont
découpés en petites fenétres temporelles équivalentes a environ 8 longueurs d’onde. Pour
chaque fenétre, le décalage temporel T est évalué en calculant I'argument du coefficient de
corrélation en approximation monochromatique a la fréquence f de I’émission ultrasonore :

z+N\z

C(x,2) = IlQl(X, 2).1Q,(% 2 *dz Coefficient de corrélation.

z

Si 1Q; ne différe de 1Q; que d’un faible décalage, on peut supposer que :

1Q, (X, 2,) = 1Q,(Xy,2,)€” "ol 7 est le déphasage entre les 2 signaux :
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r(x2) :zﬂ%Arg(C(x 2) (9)

Pour avoir un indice de qualité sur la comparaison, on peut estimer la valeur du coefficient de
corrélation :

Ci(%2) _ C(%2) (10)

Tiou(x210(x2*dz 10, (x21Q,(x 9 7dz Vn0DC2lxD

C_n(x2)=\/

ou C_lz(x, Z) est le coefficient de corrélation entre le signal 1 et 2, normalisé entre 0 et 1.

C,.(x z) et C,,(x z) sont respectivement les coefficients d’autocorrélation des signaux 1 et 2.

L'argument de la corrélation donne donc le déphasage local induit par I'élévation de
température. Ce déphasage est dérivé suivant la profondeur puis multiplié par le coefficient de

calibration CO'% (cf (8)). La qualité de I'estimation (cf (9)) peut étre utilisée pour réaliser une

moyenne pondérée des estimations pour différentes transmissions, notamment pour gommer
des artéfacts.

Artéfacts de lentille thermique

Cet effet provient des différences de vitesse du son sous |'effet de I’échauffement. Mis
en évidence par Simon et al. et par le Floch et al. [20], cet effet est analogue a I'effet Mirage en
optique. Les rayons acoustiques sont déviés par les gradients de température latéraux et
I'image formée en arriere de la zone chaude n’est pas correctement formée, ce qui entraine une
décorrélation du speckle et des erreurs d’estimation.

Ces artéfacts peuvent atteindre plusieurs degrés. En mode focalisé, ces artéfacts
peuvent atteindre 60% de la valeur maximale en température et I'écart type des artéfacts
derriére la tache focale est de l'ordre de 16% (normalisé par rapport au maximum en
température).

Il faut donc un moyen pour réduire des artéfacts sans modifier les valeurs numériques
d’estimation a la tache focale. Ainsi, un simple filtre ne sera pas suffisant. Pernot et al. [21]
proposerent d’utiliser 11 ondes planes angulées entre -10° et 10°, espacées de 2°. Pour chaque
angle, une estimation de température est calculée puis une moyenne pondérée par le facteur
de qualité de I'estimation (coefficient de corrélation normalisé) est réalisée :



Chapitre Il - Monitoring des traitements d’hyperthermie ultrasonore : thermométrie par onde de cisaillement.

> AT, (1% 2).¢, (L % 2)

I
AT(t x2) = S, (tx2) (11)
g

L'équation (11) correspond a une sommation incohérente des estimations en
température. L'intérét est que la formation d’'image a chaque angle d’onde plane n’est pas
affectée de la méme facon par la lentille thermique. Les artéfacts sont donc moyennés. Une
calibration de k=1405°C (r’=0.96) (cf (7)) a été réalisée en bain thermostaté dans le muscle
bovin pour obtenir les cartes de température suivantes pendant un traitement d’hyperthermie
HIFU (cf FIG.II-1). Ces cartes sont obtenues avec 13 ondes planes entre -12° et 12° et avec des
transmissions a ouverture compléte. Chaque carte de déplacements est filtrée a 2 dimensions
en utilisant deux filtres 1D FIR calculés par I'algorithme Remez [22].

Depth (mm})
Dgpth (mnty

2 30 ' 10 20 30 10 20 30
Lateral Axis {mm) Lateral Axis (mm) Lateral Axis {mm)

10

FIG.II-1 Résultats de thermométrie ultrasonore dans le muscle bovin a différents temps : 5.2s, 31.2s et 57.2s au cours d’un
traitement HIFU. La carte en température est superposée a I'image B-mode.

Pour vérifier 'aspect quantitatif de la thermométrie ultrasonore, une expérience HIFU
dans le muscle bovin a été réalisée en implantant des thermométres a fibre optique a deux
positions proches du centre de point de chauffe (cf FIG.II-2).
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FIG.1I-2 Thermométrie ultrasonore et mesures de température par thermomeétres a fibre optique.

La thermométrie US et les valeurs données par les fibres optiques sont en trés bon
accord pour différents échantillons avec le parametre k=1405°C. Cette valeur est cohérente
avec la littérature dans les échantillons de muscle bovin [19][21]. L’écart-type des estimations
est de 0.10°C ce qui est inférieur a l'incertitude des thermometres. La thermométrie US étant
bien corrélée avec des mesures par thermométres, nous considérerons la thermométrie US
comme moyen de mesure de référence dans un milieu statique pour les faibles élévations de
température.

En effet, entre 45°C et 60°C, la vitesse du son ne varie plus avec la température, puis elle
diminue pour des températures supérieures a 60°C. Il est donc impossible de mesurer des fortes
élévations de température au-dela de 40-45°C avec cette technique. Tout d’abord, I'estimation
de la déformation de I'image (echo-strain) est séverement affectée par les mouvements,
cardiaques ou respiratoires, qui ne peuvent pas étre séparés des mouvements virtuels produits
par les changements de vitesse du son. Cela constitue le principal obstacle a la faisabilité in vivo
de la technique. Des efforts sont réalisés par le groupe de Prof. Ebbini [23] pour accélérer la
cadence de la thermométrie US a plus de 100Hz ce qui pourrait conserver une bonne
corrélation entre images successives et rendrait possible le filtrage des mouvements de
respiration et de pulsatilité. De plus, la loi de dépendance de I’echo-strain en température varie
d’un tissu a l'autre, notamment la graisse qui a une dépendance tres différente des autres
tissus. Méme si cette loi peut étre déterminée pour différents tissus, elle reste inconnue dans
des tissus trés hétérogenes comme le sein. Miller et al. ont montré que cette dépendance
variait beaucoup d’un foie a I'autre en fonction du sa teneur en graisse [24]. De plus, aprés
I'ablation, de fortes déformations apparaissent dans la lésion a cause de changements
irréversibles des propriétés mécaniques des tissus mous [25]. Ces déformations noient la
composante de déformation due a température. Enfin, si les effets de lentilles thermiques
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décrits ci-dessus peuvent étre minimisés grace a la méthode exposée, ils ne sont pas
compléetement annulés.

A défaut d’avoir une implémentation poussée permettant d’envisager une insensibilité
aux mouvements, nous n’utiliserons la thermométrie ultrasonore que dans le but d’avoir des
mesures de température en milieu statique ex vivo a comparer avec d’autres techniques
d’imagerie comme |’élastographie par ondes de cisaillement.

iii. Le monitoring par élastographie

Récemment, il a été montré que I'on pouvait suivre les changements de propriétés
biomécanigues pendant le traitement. Cette hypothese a été vérifiée tout d’abord par Kallel et
al. en utilisant I’élastographie statique [26]. Dans leur étude, la déformation locale a été estimée
comme plus faible dans la zone traitée par rapport aux tissus avoisinants. Des élastogrammes
2D (images de déformations locales des tissus) ont été réalisés lors d’une compression statique
du milieu, ce qui a révélé quantitativement la forme de la zone traitée. En 2003, Bercoff et al.
ont proposé d’utiliser la technique Supersonic Shear Wave Imaging (SSI) [27] pour le monitoring
de I'élasticité pendant les traitements HIFU avant et aprés I'endommagement thermique [28] .
Les images d’élasticité obtenues ont clairement montré la Iésion induite par les HIFU avec un
trés fort contraste (ratio de 4:1) entre la Iésion et le tissu sain. Ainsi, les propriétés élastiques
des tissus constituent un bon indicateur pour I’évaluation post-traitement de la lésion
thermique. Cependant, trés peu d'intérét a été porté sur les variations d’élasticité au cours des
faibles élévations en température, c'est-a-dire, avant le seuil de dénaturation tissulaire (seuil de
nécrose pour les cellules vivantes).

Au dela de la nécrose thermique, plusieurs études récentes ont montré que I'élasticité
des tissus varie de maniere significative avec des profils de température donnés. Dans des tissus
ex vivo placés dans un bain thermostaté, il a été montré que le module de cisaillement
diminuait grandement dans une plage de température de 30 a 45°C, a I'aide de la technique
d’élastographie SSI [29] ou de I'élastographie par IRM [30]. Des études réalisées a I'Institut
Langevin ont ensuite montré quantitativement que les changements d’élasticité de tissus in
vitro et in vivo étaient corrélés avec la dose thermique [29][31]. Cependant, ces travaux
préliminaires ne se concentraient pas sur la possibilité de bénéficier d’'une estimation de
température a partir des changements de module de cisaillement.

Dans la partie suivante, on se propose d’étudier la dépendance en température du
module de cisaillement dans plusieurs tissus afin d’envisager une nouvelle méthode de
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thermométrie par onde de cisaillement qui aurait le potentiel d’étre quantitative et robuste vis-
a-vis des mouvements du patient.

B. Mesure des variations du module de cisaillement en bain
thermostaté.

Le module de cisaillement est un parameétre physique macroscopique gouverné par la
microstructure du matériau. Son évolution avec la température est donc le résultat de
réarrangements micro-structurels. Plus précisément, ce sont les protéines constituant en partie
le tissu qui changent de conformation lors d’une variation de température. Sapin et al. ont
identifié dans le muscle divers régimes de température en accord avec les températures pour
lesquelles des protéines déterminées passent d’un état a un autre [29].

Dans cette partie, nous nous proposons d’effectuer des mesures similaires dans d’autres
types de tissus. Selon la constitution du tissu étudié, il peut y avoir des comportements trés
différents, c’est pourquoi nous étudierons le foie, le rein et le gras qui ont des propriétés et des
fonctions tres différentes de celles du muscle.

i. Matériel et méthodes.

Un échantillon est placé dans un bain thermostaté qui est mélangé constamment par un
agitateur magnétique. Des thermocouples sont placés a plusieurs points de mesures: deux
thermocouples sont plantés dans I’échantillon en profondeur de maniére a contrdler
I’'homogénéité de la température, un thermocouple est placé dans le bain pour s’assurer que la
température de I'eau n’est pas trop différente de celle de I'échantillon. Si c’est le cas, les paliers
de chauffe trop rapides doivent étre ralentis avec des consignes plus échelonnées. Une sonde
d’imagerie échographique est fixée afin d'imager une zone de I’échantillon voulue.

Un premier dispositif de calibration (FIG. 1I-3) était composé d’un bécher rempli d’eau
isotonique (0.9% NaCl) ou le controle en température s’effectuait grace a un échangeur
thermique relié a un régulateur en température qui permet a la fois de chauffer et de refroidir
(Ministat, Huber). Un nouveau dispositif a été réalisé pendant ma thése a I'aide d’une cuve
thermostatée d’un rotavapeur, un appareil de chimie (Blchi, Rotavapor, R-210) (FIG. 1I-4). Ce
bain présente |'avantage d’avoir une surface de contact thermique trés grande et donc
d’accélérer I'atteinte de la température de consigne et I’homogénéisation de la température
dans I'échantillon. Néanmoins, la fonction de refroidissement indisponible sur cet appareil
s’effectuait donc avec le Ministat.
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* Vers
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FIG. II-3 Dispositif de calibration en | f|G, |1-4 Deuxieéme génération de dispositif de calibration en
température (Sapin-De Brosses et al.) | température. (Bastien Arnal, Florent Bories)

Les séquences d’imagerie sont composées d’une imagerie B-mode focalisée ainsi qu’une
séquence d’élastographie SSI. La séquence d’élastographie est composée de 3 a 5 cones de
Mach a différentes positions latérales (exemple : éléments 16, 32, 64, 80, 96), qui sont chacun
générés par |'application de la force de radiation pendant environ 80us a 3 profondeurs
différentes (ex: 10, 15, 20mm). Le temps total de « push » est de I'ordre de 200 a 300us par
cone de Mach. L'imagerie est répétée toutes les 30 secondes pendant que la température de
I’échantillon évolue.

ii. Muscle.

La mesure du module de cisaillement en fonction de la température a été effectuée dans
le muscle bovin (cf FIG. 1I-5a)). Tout d’abord, le muscle voit sa rigidité diminuer (-1.3kPa/°C) de
20°C a 50°C. De 50°C a 60°C, la rigidité peut étre supposée constante puis au-dela de 60°C, on
constate une forte augmentation (jusqu’a plus de deux fois le module de cisaillement initial). Au
cours du refroidissement, la rigidité ne cesse d’augmenter avec la méme pente que la chauffe
initiale. Le module de cisaillement final est presque 3 fois supérieur au module initial. Ceci
indique que la chauffe a haute température (>50°C) a induit des changements de propriétés
mécanique et donc micro-structurelles irréversibles.
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FIG. 1I-5 a) Dépendance du module de cisaillement en température dans le muscle bovin le long des
fibres musculaires dans une phase de chauffe suivi d’un retour a I'ambiante. b) Dépendance du
modaule de cisaillement normalisé dans le muscle bovin le long des fibres et perpendiculairement aux
fibres musculaire. Identification des changements de conformation des protéines dans les différentes
phases de température.

L'expérience fut répétée par Sapin-De Brosses et al. [29] et des statistiques sur cette
dépendance furent réalisées. Il est apparu une importante variance du module de cisaillement
initial dans les différents échantillons. Les sensibilités absolues du module de cisaillement en
température étaient aussi tres différentes les unes des autres (cf Table I). Or, une normalisation
par I’élasticité initiale a 25°C a permis de réduire grandement cette variance et de faire une
moyenne entre les différents échantillons (cf FIG. 1I-5b). En se référant a la littérature, il a été
possible d’identifier les différents régimes de changements de conformation des protéines :

e Phase 1(-2.5%/°C) de 25°C a 37°C. Dépliement de la myosine et du collagéne.

¢ Phase 2 (-2%/°C) de 37°C a 45°C. Agrégation de la myosine.

e Phase 3a (décroissance exponentielle) de 45°C a 53°C. Gélation de la myosine.

e Phase 3b (transition) de 53°C a 60°C. Dénaturation du collagene.

¢ Phase 4 (augmentation exponentielle) de 60°C a la température maximale. Repliement
des fibres de collagéne.
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Table I. Statistiques de la dépendance du module de cisaillement en température dans le régime des
faibles élévations (T<45°C) dans le muscle bovin (Sapin de Brosses et al.).

Muscle bovin Muscle bovin
(longitudinal) (transversal)
Nombre d’échantillons 9 4
Module de cisaillement 86139 36123
(kPa)
Dépendance (kPa/°C) -1.7#1.2 -0.7+0.5
Dépendance relative (°C*) -2.0%+0.8% -1.7%+0.3%

Cette étude préliminaire sur le muscle a montré qu’il y a une grande sensibilité du
module de cisaillement a I’élévation de température et a permis d’élargir la compréhension des
mécanismes biologiques en jeux. Toutefois, le muscle n’étant pas un organe souvent traité par
hyperthermie, nous avons réalisé une étude sur plusieurs organes pour tenter de révéler des
comportements similaires.

iii. Foie.
1. Mesures dans des foies frais.

Des foies porcins ont été prélevés sur des truies apres sacrifice par I’équipe de recherche
Institut Mutualiste de Monsouris (IMM, Paris 14°™) avec qui I'Institut Langevin collabore pour
des expériences animales. Ces foies ont été conservés dans un conteneur rempli de sérum
physiologique pendant 16h dans un réfrigérateur (T=5°C) aprés avoir été transportés de I'lMM
jusqu’au laboratoire (environ 30min de trajet). Le foie étudié a été dégazé pendant 5 a 10 min
en s’assurant qu’il ne remonte pas a la surface de I'eau pour éviter des lésions superficielles
dues a la pression trés basse de l'air. Le foie a été plongé dans de I'eau isotonique puis
thermostaté a la température de départ (entre 20 et 25°C) pendant [linstallation des
thermocouples et du positionnement de la sonde d’imagerie comme indiqué sur la FIG. 1I-4. Sur
la FIG. 1l-6 sont présentées des mesures sur trois foies différents. |l apparait que deux des trois
échantillons avaient des modules de cisaillement initiaux trés proches (de l'ordre de 3kPa a
22°C) alors que le 3°Me était plus dur (environ 5kPa a 25°C). On constate que le module de
cisaillement diminue avec la température de maniére uniforme et que la dépendance est
linéaire de 22°C a 35°C. De 35°C a 42°C, la pente diminue faiblement. On identifie donc deux
régimes de décroissance du module de cisaillement. Les différentes pentes que I'on mesure sur
I’ensemble de la courbe sont de -0,068kPa/°C, -0,079kPa/°C et -0,10kPa/°C. La pente moyenne
sur ces 3 échantillons est de -0,08+/- 0,02 kPa/°C. Néanmoins, on voit que I'on n’a pas de
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dépendance absolue du module de cisaillement avec la température dans un organe d’une
espéce donnée puisque la variance sur ces échantillons est assez élevée.

Sur la FIG. II-7, il apparait que si I'on normalise les modules de cisaillement par leur
valeur a une température de référence (ici, T=30°C), les courbes se superposent et on obtient
des pentes respectives de 3,2%/°C, 2,4%/°C et 3,0 %/°C. La dépendance relative moyenne du
module de cisaillement sur ces trois échantillons est donc de -2,9+/-0,4 %/°C. La dépendance
relative posséde donc une variance inter-échantillons plus faible et semble étre plus universelle
gue la mesure absolue.
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FIG. II-6 Module de cisaillement en fonction de la FIG. 11-7 Module de cisaillement normalisé par le

température dans des foies porcins fournis par module de cisaillement 3 30°C en fonction de la

I'IMM (N=3). température dans des foies porcins fournis par
'IMM (N=3).

2. Mise en évidence de I'importance des conditions de conservation.

Pour ces expériences, nous n’avons pas toujours disposé de foies provenant de I'lMM
pour lesquels nous maitrisions les conditions de conservation a partir du sacrifice de I'animal.
Pour les premiéres expériences, nous nous fournissions dans une boucherie le matin méme de
I’expérience. Les foies étaient a priori frais d’aprés le vendeur mais ils étaient manifestement
tres froids lors de I'achat. lls étaient probablement conservés a une température inférieure a
5°C. La provenance des animaux peut étre aussi variable dans le cas de la boucherie alors que
les animaux provenant de I'lMM viennent tous du méme éleveur et ont donc tous eu la méme
alimentation. Nous avons réalisé les mémes mesures que dans le paragraphe précédent. Sur la
FIG.1I-8 sont représentées les évolutions de module en fonction de la température lors d’une
phase de chauffe de 25°C a 40°C suivie d’'une phase de refroidissement. On constate a nouveau
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une élasticité initiale trés différente en fonction des différents échantillons (respectivement
5,0kPa, 4,2 kPa, 2,5 kPa et 1,6kPa). L’élasticité initiale moyenne est donc de 3,32+/-1,58 kPa. On
constate de méme que les dépendances linéaires sont différentes: -0,1kPa/°C, -0,12 kPa/°C,
-0,033 kPa/°C et -0,041 kPa/°C. La dépendance moyenne est de -0,07 +/- 0,04 kPa/°C. De méme,
si on normalise par le module de cisaillement a une température de référence (T=30°C), on peut
tracer la dépendance relative du module de cisaillement en température (cf FIG.II-9). Les
dépendances linéaires sont respectivement de -2,1%/°C, -3,1%/°C, -1,4%/°C,-2,9%/°C soit une
dépendance relative moyenne de -2,37 +/- 0,78%/°C. On obtient la superposition des courbes
dans l'intervalle [24°C; 34°C]. On observe toutefois une grande variabilité de la dépendance
relative pour des températures supérieures a 34°C. De plus, les valeurs de rigidité different
entre la montée en température et la descente dans 2 des 4 cas présentés ici (courbes turquoise
et rouge). Ceci témoigne de I'important des conditions de conservation puisque des protéines
du foie ont pu étre dénaturées lors de I'exposition des échantillons du boucher a des
températures trop basses (typiquement, T<5°C).
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FIG.II-8 Module de cisaillement en fonction de la | FIG.II-9 Module de cisaillement normalisé par le
température dans des foies porcins fournis par | module de cisaillement & 30°C en fonction de la
une boucherie (N=4). température dans des foies porcins fournis par
une boucherie (N=4).

Le cancer du rein serait aussi une pathologie potentiellement traitable par ablation
ultrasonore. Actuellement, I'ablation RF est utilisée pour I'ablation de carcinomes rénaux. Nous
allons donc étudier cet organe.
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iv. Rein.

Le rein est un organe beaucoup plus hétérogéne que le foie a I'échelle macroscopique.
L’anatomie du rein est présentée sur la FIG.1I-10.

A: Cortex rénal.
B: Médullaire rénale.
C: Pyramide Malpighienne.
D: Calices.
p E Papille rénale.
F: Pelvis rénal.
E G:Uretére.

FIG.1I-10 Coupe anatomique du rein porcin.

Le cortex est une région homogene du rein et une estimation du module de cisaillement
précise peut y étre réalisée a priori. La partie interne du rein est beaucoup plus complexe et la
propagation de I'onde de cisaillement risque d’y étre altérée ce qui donnera peut-étre naissance
a des artéfacts. Dans le calice et dans l'uretere, aucune onde de cisaillement n'est attendue
puisque ces régions sont remplies de liquide. Dans la médullaire, les mesures sont certainement
possibles.

Les mesures sur 4 échantillons ont été réalisées. Un des 4 échantillons a été exclu,
donnant des mesures bruitées sauf concernant les mesures sur la médullaire qui étaient
acceptables. Sur chaque échantillon, la pente du module de cisaillement en fonction de la
température est calculée grace a une régression linéaire. La carte des pentes (cf FIG.ll-11) a
permis d’identifier trois zones du rein de propriétés différentes: le cortex externe, le cortex
interne, la médullaire. On constate méme la présence du calice par I'absence de mesure valide.
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Profondeur (mm)
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Axe latéral (mm) Exemple de délimitation des zones

d’intérét grace a la dépendance linéaire en
FIG.I-11a) Image B-Mode d’un rein porcin. Les rectangles | température du module de cisaillement .
correspondent a des zones d’intéréts précisées a droite.
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FIG.lI-12b) Cartographie de la dépendance linéaire en
température de p.

1. Cortex externe.

Le parenchyme rénal est entouré d’une capsule dure, tres résistante, qui le protége. La
partie périphérique du parenchyme est le cortex. C’'est le lieu de filtration du sang. Le cortex a
été identifié par les images échographiques et les courbes de module de cisaillement en
fonction de la température sont montrées sur la FIG.II-13. On constate que I’élasticité diminue
avec la température dans les trois échantillons avec des pentes proches (-0,069+/-0,005 kPa/°C).
Cependant les élasticités a 25°C sont légérement différentes (2,86+/-0,63 kPa). Avec
normalisation par I'élasticité a 25°C (cf FIG.1I-14), les différentes courbes se superposent et les
dépendances relatives sont de -2,5+/-0,6 %/°C. Notons que la phase de refroidissement donne
une rigidité légérement différente sur les courbes rouge et verte.
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FIG.lI-13 Module de cisaillement en fonction de la

température dans le cortex externe de reins

porcins fournis par une boucherie (N=3).

2. Cortex interne.

M AE0°C)

20 2% 30 35 a0
Température (°C)

FIG.lII-14 Module de cisaillement normalisé en

fonction de la température dans le cortex externe

de reins porcins fournis par une boucherie (N=3).

Une autre zone du cortex a été identifiée plus en profondeur. Sur la FIG.II-15, les courbes
sont déja trés proches (-2,60+/-0,27 kPa) avec une dépendance absolue de -0,047+/-0,006 kPa
et la normalisation (cf FIG.1I-16) les superposent avec une dépendance relative moyenne de

-1,80+/-0,17 %/°C.
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FIG.II-15 Module de cisaillement en fonction de la

température dans le cortex interne de reins

porcins fournis par une boucherie (N=3).

M A30°C)

i i i i i i i i i
2 24 2% 28 3 32 34 3%k 3B/ 40
Température ("C)

FIG.II-16 Module de cisaillement normalisé en
fonction de la température dans le cortex interne
de reins porcins fournis par une boucherie (N=3).
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Enfin, entre ces deux cortex se trouve la médulla ou médullaire, partie interne du rein
comprenant les tubes collecteurs d’urine.

3. Médullaire.

D’aprés la FIG.II-17, le module initial des quatre échantillons est évalué a -2,60+/-
0,44kPa. La dépendance absolue est de -0,059+/-0,025 kPa alors que la dépendance relative est
de -2,2+/-0,70 %/°C (cf FIG.l-18). On obtient ainsi les courbes des quatre échantillons
superposées.

2|0 2|5 30 3|5 4b
Température (°C) Température ("C)

FIG.lII-17 Module de cisaillement en fonction de la | FIG.1I-18 Module de cisaillement normalisé en
température dans la médullaire de reins porcins | fonction de la température dans la médullaire de
fournis par une boucherie (N=4). reins porcins fournis par une boucherie (N=4).

Les résultats sont résumés dans la Table II. Ces résultats montrent la faisabilité d’un suivi
en température a partir de I’élasticité. Toutefois, il est nécessaire de connaitre la sensibilité du
module de cisaillement en température qui varie en fonction du tissu étudié, de I’échantillon
considéré et méme de la position a l'intérieur du méme échantillon.

Dans la partie suivante, on propose une méthode qui permet cette calibration dans des
conditions réelles de traitement HIFU.
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C. Evolution de I'élasticité lors d'un traitement HIFU
d’hyperthermie réversible.

i. Dispositif confocal.

Le traitement HIFU et le suivi sont réalisés a I'aide d’un systéme confocal constitué d’un
transducteur concave mono-élément de fréquence 2,5MHz focalisé a 34mm (f/D=1, Imasonic)
et d’'une barrette d’imagerie de fréquence 8MHz (Vermon) (cf FIG.lII-19). Ce dispositif a été
concu pour que le systéme complet soit posé directement placé en contact avec la peau en vue
d’expérimentations animales. De plus, la sonde d’imagerie pourrait étre imbriquée dans la
sonde HIFU sans changer le concept présenté ici. Le contact entre le transducteur HIFU et la
surface de I'échantillon est assuré par un ballon de latex fixe formant une cage a eau de volume
réglable.

Le positionnement de la sonde d’imagerie par rapport au transducteur HIFU est réalisé
en cuve a l'aide de moteurs 3 axes et d’un hydrophone. L’hydrophone est d’abord positionné au
point focal du transducteur. Ensuite, I’hydrophone mesure I'amplitude d’ondes planes que I'on
émet avec la barrette. Le positionnement est optimal quand I'amplitude de ces ondes planes est
maximisée. Cette méthode est beaucoup plus précise que l'imagerie de la pointe de
I’hydrophone grace a la barrette. Le serrage des vis pour fixer les axes est délicat et on s’assure
gu’on ne perd pas de signal pendant I'opération. Avec de I’entrainement, ces opérations
peuvent étre réalisées en moins d’une heure.

FIG.lI-19 Dispositif confocal pour la thérapie HIFU et le monitoring.
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ii. Traitement HIFU sur un phantom de gélatine.

Des expériences préliminaires ont été réalisées dans un gel de gélatine (8% en masse de
poudre de gélatine, VWR BDH Prolabo et 2% de cellulose, Sigmacell Cellulose, Type 20). Le
mélange est fait dans de I'eau déionisée a 90°C et est ensuite coulé dans le moule quand il a
refroidit a environ 40°C. Le mélange est placé au réfrigérateur pour la nuit.

Le fantdme obtenu est assez homogéne (u=1,23+ 0,17 kPa). Celui-ci est traité avec une
puissance acoustique de 8.8W pendant 150 secondes. Les résultats sont montrés en termes de
changements de rigidité en kPa, toutes les 5 secondes de traitement. Des exemples sont
montrés sur la FIG.II-20 apres 40, 95 et 150 secondes de traitement.
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FIG.II-20 Changements de pu dans un fantome
de gélatine pendant un traitement HIFU.
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iii. Mesure du changement de module de cisaillement dans le
muscle.

Des expériences similaires ont été réalisées dans des échantillons de muscle de dinde
achetés chez le boucher. Le traitement HIFU de puissance acoustique 3,75W est appliqué durant
60 secondes et la relaxation thermique est observée pendant 4 minutes.

a) Thermostated: 30°C b) Thermostated: 37°C
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FIG.II-21 Changements de module de cisaillement dans la zone focale dans des muscles de dinde ex
vivo pendant et aprés 60 secondes de traitement. Températures initiales : a) 30°C et b) 37°C.

La cartographie des changements du module de cisaillement est réalisée en temps réel
pour 2 températures de thermostat différentes comme montré sur la FIG.1I-21 (T¢;=30,8°C a) et
T02=37,5°C b)). Sur chaque graphe, les différentes courbes correspondent a différents points
spatiaux. Le module de cisaillement diminue puis revient a sa valeur initiale lors de la relaxation
thermique. La figure a) montre un changement de -5kPa alors que la figure b) un changement
plus faible de -3kPa. Les puissances de chauffe étaient pourtant égales mais les endroits de
traitements différents. Les conditions de diffusion thermique a deux températures différentes
peuvent aussi induire des changements de température différents et donc de rigidité. Nous
verrons que grace a la thermométrie US, nous pourrons expliquer d’ou vient cette différence.

Ces tendances sont cohérentes avec les observations précédentes [29]. Le module de
cisaillement décroit dans ce régime de température (T<40°C) et I'élastographie SSI montre ces
changements avec une bonne sensibilité et une bonne résolution temporelle. Ici, les
changements de propriétés biomécaniques sont réversibles ce qui montre que le tissu n’a pas
été dénaturé. Ainsi, il est possible de réaliser un traitement réversible pour étudier et calibrer la
dépendance en température du module de cisaillement dans une région d’intérét.



Chapitre Il - Monitoring des traitements d’hyperthermie ultrasonore : thermométrie par onde de cisaillement.

D. Calibration de la dépendance thermique du module de
cisaillement a I'aide de la thermométrie US

Nous rappelons que nous effectuons la thermométrie avec la méthode basée sur
I'imagerie par onde plane [33] appliquée pour la thermométrie US [32].Nous utiliserons la
thermométrie US comme mesure de référence dans un milieu statique pour les faibles
élévations de température.

i. Combinaison de la thermométrie US et de 1’élastographie
SSL

1. Séquences d’'imagerie et protocole

Les tirs HIFU sont séparés par des acquisitions rapides d’imagerie permettant un rapport
cyclique (duty cycle en anglais) de plus de 80%. Chaque acquisition consiste en une image B-
mode (13 ondes planes) suivie instantanément d’une séquence de thermométrie US (13 ondes
planes) et d’une séquence d’élastographie SSI comme montré sur la FIG. [I-22. La thermométrie
et I’élastographie sont réalisées toutes les 3 a 5 secondes pendant le traitement. Ici, les cartes
de température US et I'image B-mode sont affichées en temps réel. Les cartes d’élasticité sont
calculées a posteriori pour des raisons pratiques de temps de calcul avec les algorithmes utilisés.
Cependant, les algorithmes de traitement de signal permettant la reconstruction des cartes
d’élasticité peuvent étre facilement implémentés pour des applications cliniques.

Al=3s
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FIG. 1I-22 Séquence de thérapie et monitoring en temps réel. Des ondes planes a angles multiples sont
utilisées dans tous les modes d’imagerie.
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2. Egalisation de la résolution des deux techniques.

La thermométrie US a aussi été utilisée dans les expériences de la FIG.II-20. Sur la
FIG.II-23, les profils latéraux normalisés des deux techniques ont été tracés. Les cartes
d’élasticité sont obtenues avec une perte de résolution comparées a la thermométrie
ultrasonore qui a la résolution des ultrasons. Le profil de température US est plus piqué
(Largeurs a mi-hauteur : 1,95mm (TUS) et 3,9mm (SSI)). La raison de cette perte en résolution
est due au fait que I'onde de cisaillement se propage dans le milieu avec une longueur d’onde
(3-8 mm) bien plus grande que les ultrasons (ici, A~0,2mm) et le probleme inverse local
permettant de cartographier la rigidité est réalisé sur une région moyenne correspondant a 3
fois la résolution ultrasonore. De plus, tout le procédé (acquisition, probléme inverse, filtrage...)
tend a limiter légerement la résolution de la technique SSI.

Pour réaliser une bonne comparaison des deux techniques pour la cartographie en
température, la résolution de la thermométrie US a été dégradée. Un filtre gaussien 2D (taille
du noyau : 3mm x 2mm) a été appliqué sur les cartes de température US dans le but d’égaliser
la résolution des 2 méthodes (cf FIG.II-23). La résolution a été dégradée d’un facteur 2 le long de
I’axe latéral (ici 2mm = 4mm). La résolution reste comparable avec la résolution obtenue par
les systemes de monitoring de la thérapie par IRM utilisés cliniquement, ou la taille des voxels
est typiquement de 3-10mm°.
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FIG.lI-23 a) Profils latéraux de Ap et de température US. b) Comparaison des deux profils apres filtres
passe-bas spatial de la courbe de température US.



Chapitre Il - Monitoring des traitements d’hyperthermie ultrasonore : thermométrie par onde de cisaillement.

3. Calibration réversible HIFU sur un muscle de dinde.

Lors de I'expérience montrée sur la FIG.1l-21, les mesures de thermométrie US ont aussi
été réalisées. Sur la FIG.II-24, sont présentées les évolutions de module de cisaillement p en
fonction de la température mesurée par ultrasons. Ces deux expériences correspondent a deux
traitements HIFU effectués a deux températures initiales différentes mais dans le méme
échantillon de muscle de dinde. Comme la carte de module de cisaillement initiale présente des
hétérogénéités dues a la microstructure du muscle (déviation standard 13%), les rigidités
initiales des différentes courbes ont toutes été placées a la valeur moyenne trouvée dans la
région d’intérét. La barre d’erreur indique la déviation standard de pu trouvée dans les 2 régions
distinctes des expériences a 30°C et 37°C. En dessous de 43°C, la dépendance de w(T) est
mesurée comme étant quasi-linéaire avec I'élévation de température et réversible pour les deux
températures initiales. Une régression linéaire a été réalisée sur les 2 groupes d’expériences et
les deux pentes sont trés similaires : ap; = -0,93+/- 0,20 kPa/°C and agp, = -0,97 +/- 0,22 kPa/°C.
Une extrapolation linéaire du 1°" groupe (T¢1=30,8°C) ne croise pas exactement le point de
départ du 2" groupe (Tp;=37,5°C) parce que les points de chauffe ne se trouvaient pas
exactement aux mémes positions dans les deux expériences. Ceci valide la bonne quantification
du module de cisaillement et les estimations de température.

Il y a bien sur une variance (20%) dans les dépendances avec la température et au sein
de la méme région d’intérét. En effet, contrairement au module de compression qui est
pratiquement constant dans tous les tissus mous et de I'ordre du GPa, les valeurs de module de
cisaillement varient énormément d’un tissu a I'autre en fonction de la structure locale (vitesse
d’onde de cisaillement de 1 a 10m/s, correspondant respectivement a un module de
cisaillement de 1 a 100kPa). Aussi, les changements intrinseques structurels induits par la
chauffe doivent donner une variabilité encore plus grande de la dépendance en température de

W
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FIG.1I-24 Evolution de p avec la température US lors d’un traitement HIFU pour deux températures
initiales: (T;=30.8°C a) and T,,=37.5°C b)). Les courbes correspondent a différents points spatiaux.

4. Statistiques.

Une régression linéaire de Au(T) est réalisée pour une série d’échantillons de tissus a la

position du maximum d’élévation de température. Les résultats sont comparés avec les

résultats précédents obtenus en bain thermostaté [29]. Comme énoncé précédemment, la

variabilité est essentiellement liée a la structure locale hétérogene des tissus.

Table Il. Analyse statistique de la dépendance thermique de Ap dans plusieurs types de muscles, dans
le foie et dans le rein avec les deux techniques de calibration envisagées : HIFU et thermostat.

Muscle de | Muscle bovin | Muscle bovin Foie Foie Rein
dinde (longi.) (transvers.) (HIFU) (thermostat) (thermostat)
(HIFU) (thermostat) | (Thermostat)
Nombre d’ N=3 (C.ext)
échantillons 6 9 4 2 7 N=3 (C.int)
N=4 (Med)
Module de 3.15+0.2 2.85+0.63 (C.ext)
cisaillement 31.2+9.1 86+39 36%23 ’ 7‘ ’ 3.02+1.14 2.60+0.27 (C.int)
(kPa) 2.60£0.27 (Med)
Depend:mce -0.050 0.077 0.069+0.005 (C.gxt)
(kPa/°C) -0.86%0.17 -1.7+1.2 -0.7+0.5 0.047+0.006 (C.int)
+0.019 +0.032
0.059+0.025 (Med)
A o/ + 0,
serdes | 2o [ 2o | am [ass | s [ 2esiicen
+0.9% +0.8% +0.3% +0.85% +0.65%

2.2%%0.7% (Med)

Toutes les calibrations que I'on a réalisées au laboratoire et au cours de cette thése sont

reportées sur la TABLE Il. On constate une différence raisonnable entre les calibrations HIFU et
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thermostat, ce qui est trés encourageant compte tenu des problémes de résolution spatiale. Un
résultat tres important et qui n’est pas trivial est qu’il y a une dépendance relative du méme
ordre de grandeur dans tous les organes étudiés. Si on moyenne ces dépendances pour juger de
I’'universalité de la dépendance relative, on obtient -2,17+0,48 %/°C.

La mesure combinée des changements du module de cisaillement et de |'élévation de
température en utilisant des séquences dédiées ont permis d’accéder a la dépendance locale du
module de cisaillement en température de maniére non-invasive. Cette technique de calibration
permet d’effectuer un traitement en suivant la température par les changements de module de
cisaillement pendant le traitement.
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E. Thermométrie par onde de cisaillement.

ere

La dépendance de p(T) est mesurée sur chaque pixel de I'image dans une 1°° chauffe

réversible comme présenté dans le paragraphe précédent. Une 2°me étape de chauffe est
réalisée en utilisant les coefficients trouvés en chaque point dans le but de cartographier
guantitativement I’évolution de la température a partir des changements de module de
cisaillement. Une carte de température par onde de cisaillement est montrée sur la FIG.1I-25 a)
correspondant a la fin du traitement HIFU. L’estimation de température a une bonne résolution
spatiale. Les évolutions de températures obtenues par les deux thermométries sont montrées
FIG.lI-25b) et c). Ces deux mesures sont bien corrélées comme le montre la FIG.lI-25d) (r=0.956).

L'incertitude de la thermométrie par onde de cisaillement est d’environ 1°C.

b)

w
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FIG.1I-25 (a) Carte de thermométrie par onde de cisaillement aprés 40s de chauffe. (b) Courbes de
thermométrie US pendant et aprés 60s de chauffe a différentes positions. (c) Courbes de
thermométrie par onde de cisaillement a différentes positions. (d) Comparaison entre les estimations
de température obtenues par onde de cisaillement et thermomeétrie-US en ces différentes positions.

Le bruit plus important sur la thermométrie par onde de cisaillement comparé a celui de
la thermométrie US peut étre réduit par |'utilisation d’un traitement de données en temps réel
qui permettrait d’accroitre le nombre d’estimations de p a la seconde. Ici, cette cadence est
limitée par I'écriture des données sur le disque dur pendant les cycles de chauffe (typiguement
3s). En augmentant la cadence, un filtre passe-bas temporel peut réduire le bruit. Cependant, la
présence de ce bruit de mesure est largement contrebalancée par un intérét majeur de
I’élastographie dynamique : basée sur le concept d’imagerie multi-ondes [36], la méthode SSI
a une sensibilité aux mouvements trés faible comparée a la thermométrie US. Nous allons
maintenant prouver cette insensibilité aux mouvements expérimentalement.
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F. Robustesse aux mouvements.

Nous considérons ici la robustesse aux mouvements dans le plan de I'imagerie. Les
mouvements hors-plan sont beaucoup plus complexes et nécessiterait une imagerie a trois
dimensions.

L'imagerie de la propagation de I'onde de cisaillement est ici réalisée par des ondes
planes émises a la cadence de 17000 images/s. Cela prend environ 10ms a l'onde de
cisaillement pour se propager a travers I'image entiere. Les célérités d’onde de cisaillement
dans les tissus mous sont comprises entre 2 et 10 m/s alors que la vitesse des mouvements de
respiration est de I'ordre de 1cm/s. Dans le pire des cas, I'onde de cisaillement se propage donc
200 fois plus vite que la respiration et de maniére plus générale 1000 fois plus vite. A cette
cadence d’imagerie, des mouvements typiques de respiration induisent un déplacement
d’environ 0,6um entre deux images, ce qui est largement inférieur a la longueur d’onde
ultrasonore. Ainsi, cette cadence élevée permet de maintenir une bonne corrélation entre les
images pour estimer les déplacements dus a I'onde de cisaillement. Le déplacement résultat
d’un mouvement respiratoire de 1cm/s pendant toute la propagation de I'onde de cisaillement
(10ms) serait de 0,1mm ce qui est inférieur a la taille du pixel dans les deux directions.

De ces considérations préliminaires, I'évaluation de I'élasticité peut étre considérée
comme non-biaisée pendant une expérience in vivo car chaque acquisition de carte d’élasticité
est réalisée dans un milieu quasi-statique. Dans le cas d’une région ciblée en mouvement, le
vecteur de déplacement entre I'estimation courante et I'estimation de référence peut étre
calculé par une corrélation a 2 dimensions entre les images B-mode respectives. Ceci permet a
la carte d’élasticité d’étre translatée dans le repere de référence comme le montre la FIG.II-26.
Ce vecteur de translation est ensuite appliqué sur les cartes d’élasticité pour permettre le calcul
du changement d’élasticité et le tracé du profil temporel sur chaque position physique du
milieu.

Heating

'\.['ml

FIG.1I-26 Principe de recalage d’images pour la thermométrie par onde de cisaillement dans un milieu
en mouvement : a) image de référence. b) image aprés mouvement. c) image apres repositionnement
en utilisant le vecteur de corrélation 2D maximale entre les images B-mode. La méme opération est
appliquée sur les cartes d’élasticité pour calculer convenablement la différence d’élasticité.
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Pour illustrer la robustesse aux mouvements dans un cas concret, un mouvement de
respiration de foie de porc a été numérisé grace a des accélérometres. Ces données ont été
enregistrées au cours de la these de F. Marquet [34] sur un porc anesthésié sous respiration
artificielle. Dans notre expérience, une sonde d’'imagerie est fixée a un axe de moteur 1D créant
un mouvement perpétuel de respiration a partir de ces données. L’étendue spatiale du
mouvement atteint 5,4mm et une vitesse maximale de 5,3mm/s. L’échantillon et le
transducteur HIFU sont gardés a une position fixe. Cette configuration est équivalente a
maintenir la sonde d’imagerie a la méme position en réalisant une correction de mouvement 3D
en temps réel du faisceau de thérapie par angulation électronique pour chauffer un point fixe
du milieu [35]. Notre dispositif permet d’éviter I'utilisation d’une sonde HIFU multiéléments
couplée a des algorithmes complexes de correction de mouvement.

Pour mettre en place cette expérience, un hydrophone a d’abord été lié au systeme de
moteurs 3 axes et positionné au point focal du transducteur HIFU. La sonde d’'imagerie a été
fixée sur la méme piece qui maintient I'hydrophone de facon a ce que le plan d’imagerie
intercepte la pointe de I’hydrophone perpendiculairement au faisceau de thérapie. Ici, le signal
résultant d’une onde plane ultrasonore a été mesuré par I'hydrophone et la sonde déplacée
jusqu’a maximiser 'amplitude en réception. L’hydrophone est ensuite enlevé, la cuve vidée. La
cuve thermostatée (cf FIG. 1l-4) est ensuite placée de maniere a contenir I’échantillon a traiter et
le systeme confocal : transducteur HIFU et sonde d’imagerie.

3D motor axis 0.5

g

Digitalized porcine
breathing motion

—+—Position 1: motion+HIFU
=&=Position 1: no motion+HIFU
—+—Position 2: motion+HIFU
=&=Position 2: no motion+HIFU
=== Position 1": motion

1 1 —=—Position 2": motion
P Y 0 50 100 150 200 230 300 350
Time (s)

FIG.II-28 b) Changements de module de cisaillement lors
d’un méme scénario de traitement ultrasonore répété
avec et sans mouvement. Le mouvement typique de
respiration a été enregistré in vivo sur un foie de porc et a
été encodé ici sur un moteur linéaire.

Shear modulus changes (kPa)

FIG.lI-27 a) Dispositif de traitement HIFU
dans un milieu soumis a un mouvement
de respiration.

Un échantillon de muscle de dinde a été traité dans différentes configurations. La sonde
d’imagerie pouvant bouger au dessus de I’échantillon, nous comparons sur la FIG.lI-27b) les
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changements de module de cisaillement avec et sans mouvement. Un premier traitement de
60s est réalisé avec le mouvement de respiration. La méme expérience est réalisée dans le
mouvement. Une troisieme expérience fut réalisée avec mouvement mais sans chauffe pour
qguantifier la variabilité des estimations due aux mouvements.

Comme on peut le constater, le mouvement introduit un bruit additionnel dans les
estimations de vitesse de cisaillement. L'amplitude de ce bruit est de 0,25 kPa ce qui correspond
dans le muscle a environ 0,25°C, ce qui reste acceptable. Ainsi, nous montrons que
I’élastographie par onde de cisaillement ainsi que la thermométrie par onde de cisaillement est
robuste aux mouvements respiratoires.

G. Discussion.

Dans ce chapitre, nous avons montré la faisabilité de la thermométrie dans les tissus
mous jusqu’a 45°C basée sur la mesure locale des changements de module de cisaillement. Les
changements de module de cisaillement sont ici mesurés quantitativement par la technique SSI.
Nous appelons cette technique « Thermométrie par onde de cisaillement » ou « Shear Wave
Thermometry » car elle repose sur les variations de vitesse de cisaillement avec la température.
Contrairement aux techniques de thermométrie basées uniquement sur I'utilisation d’ultrasons,
notre méthode a différents avantages majeurs : grace a la cadence d’imagerie ultra-rapide et au
fait que I'estimation n’est pas directement basée sur la mesure de déplacement tissulaire, la
thermométrie par onde de cisaillement est peu sensible aux mouvements du patient. De plus,
nous avons montré que la dépendance en température du module de cisaillement peut étre
supposée linéaire pour des températures comprises entre 30°C et 45°C, correspondant aux
températures atteintes juste avant I'atteinte de la nécrose thermique. Dans ce domaine de
température et lors de traitements relativement courts (=1 min), les effets thermiques sont
réversibles. La thermométrie par onde de cisaillement pourrait donc fournir I'information
nécessaire pour s’assurer que des régions de tissus sains ne soient pas endommagées.

Nous avons combiné la thermométrie par onde de cisaillement avec la thermométrie
ultrasonore dans une méme séquence d’imagerie temps réel. Apres 'avoir calibré avec des
thermometres a fibre optique, la thermométrie ultrasonore a été utilisée comme mesure de
référence pour comparer nos résultats. De plus, la combinaison des deux techniques nous a
permis de mesurer le coefficient de dépendance linéaire du module de cisaillement avec la
température, en supposant que le coefficient de dépendance linéaire de la vitesse du son avec
la température soit connu dans cette gamme de température. Les valeurs trouvées dans le
muscle de dinde (=-1kPa/°C) sont trés proches de celle trouvée dans I'étude de Sapin et al. [26]
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sur le muscle bovin. On constate qu’il y a une certaine cohérence et une uniformité entre
muscles de différentes espéces.

En outre, alors que les élasticités des divers organes étudiés sont trés différentes, il
apparait une certaine universalité quand a la sensibilité en température du module de
cisaillement normalisé. En effet, la sensibilité relative de I’élasticité en température est toujours
de l'ordre de 2%. Ce résultat anodin peut avoir beaucoup d’importance. De |'universalité de
cette normalisation, nous en déduisons que les changements de rigidité des différents tissus
avec la température se font de maniére relativement identique bien que la structure et la
composition des tissus étudiés soient elles-mémes tres différentes. || semblerait donc que la
variation de rigidité avec la température ne soit pas directement liée a la structure du matériau
ou a son organisation cellulaire mais plutét a un composant qui se retrouve dans tous les
différents tissus étudiés (une protéine type collagene ou élastique de la matrice extra-cellulaire
par exemple). Cette remarque mérite des discussions avec des biologistes experts ainsi qu’une
étude plus poussée.

La combinaison des acquisitions SSI et de thermométrie par ultrasons (TUS) nous a
permis de comparer spatialement les cartes de température sur les mémes échantillons et
pendant une méme séquence de chauffe. Dans toutes les expériences, le point de chauffe a été
bien localisé a I’endroit de la cible sur les deux thermométries. Cependant, le mode SSI possede
une résolution moins bonne que la TUS. Cette perte de résolution est majoritairement due au
probléme inverse utilisé en SSI. Actuellement, le probléme inverse basé sur la mesure du temps
de vol de I'onde de cisaillement est sensible au bruit et nécessite des étapes diverses de filtrage.
Nous discuterons d’une alternative dans le chapitre IV. Cependant, la résolution spatiale
obtenue dans cette étude reste acceptable pour le suivi de la formation de lésion de quelques
millimétres et cette limitation est fermement compensée par la robustesse aux mouvements.

Dans certains organes comme le foie, le coefficient de dépendance linéaire thermique
du module de cisaillement est assez homogene dans toute une région d’intérét, car la structure
du tissu est assez homogéne a I'échelle de la longueur d’onde de cisaillement. Dans le muscle,
I’étape de calibration peut consister en une faible élévation de la température (+3°C) car le
module de cisaillement dépend fortement de la température. Une sensibilité typique de
1kPa/°C correspond ici a une dépendance de vitesse de cisaillement de 0,1 m.s*.°C*. Méme si
cette valeur est 10 fois plus faible que la dépendance thermique de la vitesse des ondes
longitudinales (=1.0 m.s™.°C), la dépendance thermique relative est plus grande pour le
cisaillement a cause d’une valeur trés basse des vitesses de cisaillement (2,17 %.°C™ pour les
ondes de cisaillement et 0,065 %.°C* pour les ondes longitudinales). Comme c’est le cas dans la
thermomeétrie ultrasonore, la sensibilité du module de cisaillement a la température doit étre
connue pour en déduire des cartes de température. L’élastographie SSI est une méthode
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guantitative et est donc un candidat potentiel pour I'évaluation de ce coefficient in vivo avant le
traitement. Comme énoncé précédemment, la variabilité de la sensibilité de pu(T) est liée a
I’'hétérogénéité des propriétés biomécaniques des tissus biologiques. Dans notre étude, une
variabilité supplémentaire devrait étre ajoutée du fait d’avoir utilisé la thermométrie US qui
présente certaines limitations. Premiérement, il est courant de constater des artéfacts de
lentille thermique le long du faisceau ultrasonore d’'imagerie dans des régions de forts gradients
thermiques. Il en résulte des estimations de température dégradées. De plus, si la zone étudiée
présente une quantité de gras significative, la sensibilité de la vitesse du son a la température
(lite a la densité locale et au module de compression) peut étre changée et méme inversée
(comme c’est le cas dans le gras pur).

Cependant, méme si ces effets de lentille thermique peuvent distordre les cartes de
thermométrie US, celles-ci ne peuvent pas affecter la thermométrie par onde de cisaillement.
Comme expliqué précédemment, la tavelure ultrasonore (speckle) change avec les changements
de température et pour cette raison, le point de chauffe peut étre vu comme un aberrateur sur
I'image. En dépit de cela, les estimations de modules de cisaillement restent valides car chaque
mesure de déplacement (ou vitesse particulaire de I'onde) est réalisée entre 2 images séparées
de 100us. A cette échelle de temps, la diffusion thermique peut étre négligée et la température
peut étre considérée comme constante pendant la propagation de I'onde de cisaillement. Les
déplacements entre 2 états égaux thermiquement ne sont donc dus qu’a I'onde de cisaillement.
En outre, I'aberrateur est tres petit devant la longueur d’onde de cisaillement (5mm a 10mm).

L'insensibilité aux mouvements fait de la méthode une parfaite candidate pour le suivi
de traitements in vivo ou les mouvements de respiration et pulsatiles affectent plusieurs
organes. La limite de la méthode en termes de vitesse de mouvement n’est pas censée étre
atteignable dans un quelconque traitement thermique. Cependant, I'élasticité du milieu ne doit
pas étre modifiée par des déformations induites par la combinaison de mouvements et de
contraintes venant des sondes ou des organes environnants. Il est aussi possible de calibrer la
sensibilité pu(T) dans un organe en mouvement en utilisant la thermométrie US durant une
courte phase d’apnée pour supprimer les mouvements par exemple.
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H. Conclusion.

La dépendance du module de cisaillement en température a été mesurée dans différents
organes ex vivo et présente une grande variabilité absolue selon I'organe étudié, I’échantillon
étudié et méme la position au sein d’'un méme échantillon. Néanmoins, on constate que Ila
dépendance relative est en fait du méme ordre pour tous les organes étudiés (-2 %/°C) ce qui
témoigne d’une certaine universalité. Les matériaux tissulaires thermosensibles sont présents
dans la méme proportion que les matériaux qui imposent I’élasticité du tissu de maniere
absolue. Lidentification des différentes protéines responsables de ces changements dans le
foie, dans le rein ainsi que dans d’autres tissus permettront la compréhension de cette loi
universelle.

Le module de cisaillement est donc un paramétre important pour le monitoring de la
thérapie thermique pour les faibles élévations de température (T<45°C). L'implémentation de
I’élastographie et de la thermométrie ultrasonore permet un accés local a la sensibilité u(T).
Grace a cette sensibilité, on peut déduire des cartes de température a partir de la mesure du
module de cisaillement. Ces résultats introduisent le nouveau concept de thermométrie par
onde de cisaillement. Parce que cette approche n’est pas basée sur la dépendance thermique
du module de compression et donc de la vitesse du son (contrairement a la thermométrie US)
mais plutot du module de cisaillement qui peut étre mesuré en utilisant des séquences
d’imagerie ultrarapides, la thermomeétrie par onde de cisaillement s’est montrée robuste aux
artéfacts de mouvements de respiration.

Au-dela de I'accés a la température, des techniques d’élastographie, dont la SSI, ont déja
été utilisée dans la méme configuration pour imager les lésions induites thermiquement [28]. En
général, la nécrose s’accompagne d’un durcissement important du tissu. La méthode SSI a été
utilisée pour cartographier la rigidité aprés le traitement. Il est aussi possible d’imager en temps
réel pendant le traitement I'évolution du module de cisaillement et ainsi accéder a la formation
de la lésion.
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Chapitre III.
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Partie 1.
Lésions thermiques

Pour le suivi et I'efficacité des traitements d’ablation thermique en clinique, il est important
de développer des méthodes pour le suivi et le guidage. Comme dit précédemment, I'IRM ou
des méthodes basées sur les ultrasons permettent d’accéder a des cartes de température de
maniére quantitative pendant le traitement. La cartographie de la température fournit des
informations importantes, comme par exemple la localisation spatiale de la zone de traitement,
et permet de calculer la dose thermique cumulée. Cependant, la température ne fournit pas
d’information concernant I'étendue de la Iésion thermique. Une autre approche consiste a
caractériser le tissu lésé par la mesure des changements de propriétés biomécaniques ou
structurelles apres I'ablation. Dans cette partie, nous montre qu'il est possible par imagerie
élastographique de suivre en temps réel la progression de la Iésion thermique.

A. Etat de I'art en imagerie de lésion par ultrasons.

L'IRM a été utilisée de maniere intensive dans le suivi de I'ablation thermique. En utilisation
clinique, I'IRM fournit une cartographie de la dose thermique [1] et peut fournir une
visualisation de la lésion thermique en post-traitement [2] grace a des contrastes T1 ou T2. Nous
discutons ici des alternatives basées sur I'imagerie ultrasonore qui est plus flexible, rapide et
moins colteuse.

i. Lestechniques basées sur la rétrodiffusion ultrasonore.

Les méthodes basées sur les ultrasons, au contraire, pourraient étre facilement intégrées
dans ces systémes thérapeutiques HIFU ou ablation RF avec un faible colt et une grande
portabilité. Il a été suggéré que les lésions thermiques pouvaient étre détectées directement
avec les images B-mode (cf FIG.llI-1), mais diverses études prouvent que les lésions peuvent
apparaitre hyper-échoique ou hypo-échoique (cf FIG.llI-2) dépendant des conditions
expérimentales [3][4]. L'estimation de la zone |ésée par I’échogénéicité est faussée par la
diffusion de bulles a I'extérieur de la zone lésée [5]. Ainsi, les images B-mode ne peuvent pas
étre utilisées pour caractériser les Iésions thermiques avec précision [6]. La thermométrie US
peut étre utilisée pour cartographier en temps réel les faibles élévations de température. Pour
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les températures plus élevées, Souchon et al. ont montré la faisabilité du suivi de la formation
de lésion par imagerie de déformation (echo-strain imaging) [7], reposant sur une expansion
thermique significative dans la zone de la Iésion. Cependant, les déformations causées par la
formation de la lésion ne peuvent pas étre isolées des déformations virtuelles causées par les
changements de vitesse du son. De plus, parce que les contraintes locales causées par la |ésion
ne sont pas connues, il n’est pas possible de revenir a un parametre physique tel que la rigidité.

FIG.IlI-1 Image B-mode d’un foie avant (a gauche) et apres traitement HIFU (a droite). Une hyper-
échogénicité est observée dans la zone traitée. (résultats de la compagnie Haifu, Chine).
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FIG.1lI-2 Image B-mode d’une foie avant (a gauche) et aprés le traitement HIFU (a droite). Une
hypo-échogénicité est observée dans la zone traitée (Résultats de C. Lafon & J.Y Chapelon, LabTAU
INSERM, Lyon)

ii. Lestechniques basées sur les propriétés biomécaniques.

Basée sur I'idée que les tissus mous deviennent durs apres I'ablation thermique, Kallel et al.
ont démontré la faisabilité de visualiser les lésions thermiques en utilisant I'élastographie
statique [8]. lls ont appliqué une compression externe sur la région d’intérét (ROI) et les
déformations induites furent mesurées depuis chague image ultrasonore pour estimer le
module d’Young. Une telle compression externe fut appliquée sur une prostate humaine in vivo
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par Souchon et al. en utilisant un ballon attaché a une sonde transrectale [9]. Cette méthode ne
peut pas étre facilement appliquée en temps réel car elle nécessite une compression externe du
milieu. Par ailleurs, elle ne fournit pas d’estimations quantitatives de cartes d’élasticité car la
répartition des contraintes n’est pas mesurable et est souvent supposée uniforme a tort. Des
chercheurs se concentrent sur une version modifiée de cette méthode qui permet le monitoring
temps réel (vibrography) [10]. Mais ces techniques statiques ne sont pas adaptées pour le suivi
sur des organes trop profonds pour pouvoir appliquer des compressions. L’élastographie
dynamique a aussi été étudiée pour cette application. L’élastographie par résonnance
magnétique (ERM) [11] et [I'élastographie dynamique sont basées sur des excitations
mécaniques monochromatiques. L'ERM a été prouvée comme robuste mais possede les
désavantages de I'IRM. Les approches basées sur la force de radiation acoustique ont aussi été
investiguées [12]-[15] pour mesurer les changements de mouvements des tissus induits par la
force de radiation aprés ablation thermique. Néanmoins, ces techniques ne sont pas
guantitatives intrinséquement et I’élasticité ne peut pas facilement étre déduite directement a
partir des changements de mouvements des tissus.

Bercoff et al. ont proposé l'utilisation de la technique d’Elastographie Shear Wave (ou
Supersonic Shear Imaging (SSI)) [16][17] pour le monitoring de la rigidité durant un traitement
HIFU, avant et apreés le seuil de nécrose [18]. Cette approche multi-onde permet la mesure du
module de cisaillement qui se révele étre un parameétre physique important. En effet, des
études récentes par Sapin-De Brosses et al. [19] ont montré que les changements de rigidité de
tissus in vitro et in vivo sont fortement corrélés a la dose thermique. Ces résultats tres
importants seront présentés brievement dans la partie suivante.

83



iii. Larigidité : une dose thermique expérimentale.

La dose thermique étant une grandeur définie empiriquement, il peut étre intéressant
d’accéder a un parameétre physique qui varie quantitativement par rapport au degré de nécrose
du tissu. Les résultats présentés ici, obtenus au laboratoire et publiés dans [19] et [20], étudient
la corrélation entre le module de cisaillement mesuré par Elastographie Shear Wave et la dose
thermique déduite de mesures réalisées avec des thermocouples. Ces deux publications
étudient ces mesures respectivement sur du muscle bovin et sur du muscle de rat.

1. Expérienceex vivodans du muscle bovimésultats d’'E. Sapin «
Brosses

b

~—

=48 "Clor SOmi
" —S05°Cfr TOn
—— 85 ThrSln
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Module de cisaillement normalisé a 39°C.
B

| % ]

FIG.lII-3 a) Dispositif expérimental de mesure de la rigidité et de la température. b) Module de
cisaillement normalisé a 39°C en fonction de la dose thermique cumulée sur quatre échantillons de
différents scenarios de chauffe.

Il est cependant difficile de définir une dose thermique sur des tissus morts car la dose
thermique caractérise la mort cellulaire. Pour le muscle, le seuil de nécrose thermique est
théoriguement de 220 min (« cumulative equivalent minutes » CEM 43°C) Dans la partie
suivante, il est question d’étudier la dose thermique in vivo dans le muscle de rat.

2. Expériencesdn vivo dans le muscle de r@#sultats d’E. Sapin ~
Brosses.

Sept rats males (Sprague Dawley, 280g) ont été anesthésiés a l'isoflurane (1.5% avec
2L.min™* d’oxygéne). Leur patte droite a été épilée en utilisant de la créeme dépilatoire, rincée et
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totalement immergée dans I'eau a 38°C. Un thermostat a circulation d’eau (Ministat 125,
Hueber) injecte de I’eau chaude avec un contréle en température (entre 38°C et 48,5°C) et un
débit de (10mLs') pour fournir une chauffe rapide et homogéne de toute la patte (

© ¥
-§ 7
3
g 6
£
= 5
B —43.5°C
't ——84.6°C
"!? ‘[ S
£ 3 ——06.5°C
g —
2| —as'c
E —48.5°C
£ 1 ~—Cantrol 38°C
Wy
1 1 L] 1 L] 1 i ] 1 1 1
Gﬂ- 20 40 60 80 100 1720 140 160 180 200

Heating time (min)

FIG.1lI-4 a). Deux fibres optiques sont placées dans la jambe du rat a I'aide d’aiguilles 18g. Le
thermocouple le plus proche de la zone d’intérét est utilisé pour le calcul de la dose thermique.
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FIG.llI-4 a) Dispositif de chauffe sur la patte de rat. (1)Masque d’anesthésie du rat. (2) Cuve
thermostatée dans laquelle est plongée la patte arriére droite du rat. (3) Des thermocouples a fibre
optique (200um de diameétre) sont implantés dans la patte du rat. (4) Une thermocouple mesure la
température rectale du rat. b) Module de cisaillement normalisé en fonction de la dose thermique
pour différentes pattes de rat soumises a différents scénarios de chauffe. c) Variation de rigidité au

cours du temps pour les différents scénarios.

La FIG.llI-4b) montre la rigidité normalisée a 38°C en fonction de la dose thermique. Une
importante augmentation de W (jusqu’a u/po = 8) apparait a CEM= 150 min. contrairement a la
FIG.lll-4c) qui montre que cette augmentation arrive a des temps tres différents en fonction de
la température fixée. La dose thermique pour laquelle on atteint un module de cisaillement 8
fois plus grand que le module initial est autour de 202 min ce qui est proche du seuil trouvé par
Sapareto et Dewey en 1984 pour la nécrose thermique du muscle [21].

Ainsi, la rigidité apparait comme étant une mesure directe de I'effet biologique qui
souffre actuellement du fait de devoir I'estimer indirectement via la température par la dose
thermique. Le calcul de cette dose a des incertitudes immenses : une erreur de thermométrie
de +0,3 a £0,5°C entre une variation de la dose thermique de 33 a 506 min ! L’élastographie est
donc un candidat potentiel pour la mesure expérimentale de la dose thermique. Dans la partie
suivante, nous nous consacrons a valider I'imagerie de lésion en temps réel lors d’un traitement
HIFU.
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B. Imagerie de formation de l1ésion en temps réel ex vivo.

Dans toutes les expériences présentées, le traitement HIFU et le suivi ont été réalisés avec le
systeme confocal composé d’'un transducteur focalisé a 34mm (fréquence=2,5MHz, f/D=1,
Imasonic S.A., Voray-sur-I'Ognon, France) et une sonde d’imagerie diagnostique (fréquence
centrale 8MHz, bande passante 80%, Vermon, Tours, France) (voir FIG.ll-17). L’échantillon
(muscle de porc, muscle de dinde ou foie de mouton) est placé dans un bain thermostaté a une
température fixe de 30°C ou 37°C. La température de I'échantillon est contr6lée par des
thermocouples a fibre optique (m3300 Biomedical Lab Kit Instrument et Fluroroptic
thermometers, Lumasense Technilogies Inc., Santa Clara, CA) placés a deux positions distinctes
dans I’échantillon.

Les séquences de chauffe HIFU sont alternées par des séquences d’imagerie rapides. Chaque
acquisition consiste en une image B-mode suivie d’'une séquence d’imagerie de déformation
(echo-strain ou thermométrie-US) puis d’une séquence d’élastographie. La cartographie de la
rigidité et de la température est réalisée toutes les 3 secondes pendant le traitement.
L'implémentation actuelle permet uniquement I'affichage du B-mode et de la déformation des
tissus.

Dans les expériences réalisées sur le muscle, pour minimiser les effets de dispersion dues
aux fibres musculaires, seul le module de cisaillement longitudinal (i.e. le long des fibres) est
considéré.

i. Lésion dans le muscle de porc.

Ces résultats ont été obtenus sur du muscle de porc ex vivo 24h aprés le sacrifice de
I’animal. Un échantillon de muscle de porc frais a été traité pendant 120 s avec une puissance
acoustique totale de 8,80W. Une augmentation du module de cisaillement apparait tres
rapidement pendant le traitement (apres 15s) et cette région n’arréte pas de durcir a partir de
ce moment (cf FIG.III-5). Le module initial était de 10,76 + 1,95 kPa. Au centre de la lésion, le
module de cisaillement a augmenté d’un facteur 5. Ainsi, la forme peut étre délimitée avec un
trés bon contraste d’'imagerie alors que le contraste sur I'image B-mode est limité dans ce cas et
ne montre pas les frontieres de la lésion.
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FIG.lII-5 Elastographie Shear Wave dans le muscle de porc. (a)-(c) Carte de changement de p a
différents temps pendant le traitement. (d) et (e) Images B-mode avant et aprés le traitement. (e)
Courbes d’évolution de p pendant le traitement aux points marqués sur (c).

ii. Comparaison avec lI'imagerie de déformation ultrasonore.

Dans le chapitre précédant, nous avons comparé |'élastographie SSI a la thermométrie
ultrasonore dans le régime de faible élévation de température. Ici, nous voulons confronter ces
deux mesures jusqu’a la formation de la Iésion. La thermométrie ultrasonore est une mesure de
déformation des échos ultrasonores (cf chapitre Il). Pour les faibles élévations de température
(T<45°C), ces déformations sont majoritairement virtuelles, c'est-a-dire dues aux changements
de vitesse du son et I'expansion thermique est négligeable. Aux fortes élévations de
température, I'expansion n’est plus négligeable et on peut avoir une dénaturation irréversible
du tissu. Ici, les déformations sont calculées entre deux images successives (N et N-1) et ensuite
cumulées. L'imagerie de déformation a été réalisée au moins 100ms apreés le tir HIFU pour que
les effets de la pression de radiation du faisceau et de la relaxation du tissu ne soient pas
observés ici. La déformation mesurée aura une composante réelle (déplacements physiques) et
virtuelle (due aux changements de vitesse du son) et on ne peut pas les séparer a priori. Ici,
nous mesurons la déformation axiale g(z) apparaissant pendant la formation de la lésion. En
accord avec [7], la déformation des échos (echo-strain) est obtenue comme suit:
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:&%(Z) = g(z) - 5C(Z)

Z _ 7
<) 2 0z C,

(Eq. 111-1)

ou &t est le décalage temporel des échos estimé a une position (x,z), ¢ est la célérité du son
dans le milieu et 6c est le changement de vitesse du son. Cette déformation sera exprimée en
pourcentage.

Nous discuterons ici de I'aspect quantitatif de la méthode pour I'accés a la Iésion. On
rappelle gu’on peut lier ces déformations a la température pour des températures en-dessous
de 45°C mais on montrera que cela devient impossible aprés la formation de lésion car ces
déformations sont dominées par les changements de propriétés mécaniques.

Un échantillon de muscle de dinde est insonifié pendant 100 s avec une puissance
acoustique totale de 8,80W. Sur la FIG.llII-6 (a), I'’echo-strain montre une forte déformation
négative (compression) et deux zones positives (expansion). Les valeurs d’echo-strain
augmentent dans le temps (et avec la température) jusqu’a la fin du traitement (cf FIG.III-6 (b)).
L'apparition de déformations induites par la Iésion est détectée avec une tres bonne résolution
temporelle, entre 34 et 40s dépendant de la position.

L'imagerie echo-strain, qui ne fonctionne uniquement dans un milieu immobile, donne
une trés bonne information temporelle pour détecter I'apparition de la lésion. Cependant,
I’élastogramme obtenu ne peut pas étre lié de maniére simple aux changements d’un
parametre physique. En effet, parce la répartition des contraintes n’est pas connue, les
changements d’élasticité ne peuvent pas étre calculés simplement a partir des déformations.
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FIG.III-6 (a) Echo-strain obtenu a la fin du traitement, (b) Evolution de I’echo-strain pendant le
traitement, (c) changement de p a la fin du traitement. (d) Evolution des changement de p pendant le
traitement. (e) et (f) Images B-mode avant et apres le traitement.

Les deux méthodes echo-strain et élastographie peuvent étre comparées a partir de la
FIG.llI-6. Le module de cisaillement initial moyen dans la zone d’intérét est uy,=37,9 + 5,71 kPa.
La FIG.llI-6¢) montre le changement de p a la fin du traitement. Une zone dure (jusqu’a 10 kPa
d'augmentation) peut y étre délimitée. La FIG.III-6d) montre I’évolution temporelle des
changements de p et on peut y comparer I'évolution temporelle de I'echo-strain sur la
FIG.lII-6b) des mémes points repérés par les mémes symboles. Une lésion de 5mm est
clairement visible sur la carte de p. Cette inclusion est centrée sur une valeur d’echo-strain nulle
autour de 15 mm de profondeur. La partie supérieure de la lésion est sujette a une
compression. Il semble donc difficile d’interpréter ces élastogrammes car suivant I'endroit la
|ésion peut a la fois se dilater ou se comprimer.

En conclusion, I'echo-strain et I'Elastographie détectent la formation de la lésion dans le
temps avec un bon accord : La rigidité stoppe sa diminution alors que la déformation du tissu
commence. Pour autant, les mesures d’echo-strain sont trés sensibles au mouvement et la
délimitation de la Iésion reste difficile.
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iii. Corrélation avec la photographie de la coupe de 1ésion.

1. Statistiques sur des lésions de plusieurs tailéess de muscle de
dinde.

Pour comparer les changements de propriétés optiques avec les changements de module de
cisaillement, I'échantillon est coupé en fines tranches d’épaisseurs d’environ 3mm a I'aide d’un
scalpel [8]. Chaque coupe est réalisée avec la méme orientation que la sonde d’imagerie. Les
coupes correspondant aux lésions sont retrouvées grace a leur aspect blanc. Les coupes sont
placées entre 2 feuilles de plastique transparent et imagée a I'aide d’un scanner a papier (HP
ScanJet 5470c). Le contraste de I'image optique est du aux différences de propriétés optique en
réflexion. L'image RGB est convertie en niveaux de gris avec MATLAB (fonction RBG2gray). La
magnitude de ces images est normalisée entre 0 et 1 (0 : tissu sain, 1 : tissu lésé) et les cartes
finales de changement de module de cisaillement sont normalisées en divisant par la valeur
maximale le long de chaque axe (X et Z).

Un autre échantillon de blanc de dinde a été traité pendant 120s avec une puissance
acoustique totale de 15W en effectuant un mouvement circulaire du systéeme confocal (rayon =
4 mm, vitesse = 1,26 rad/s) pour obtenir une lésion plus grosse. Les changements de p a
I’équilibre thermique sont obtenus entre la carte initiale et la carte final 8 min aprés la fin du
traitement HIFU.

L'image optique de I'échantillon est obtenue comme décrit précédemment et est
comparée avec les profils de changement de p (cf FIG.IlII-7). L'image B-mode ne montre pas
clairement les limites de la lésion et la lésion a généré une ombre a cause d’'une forte
atténuation acoustique. La carte de Ay montre une zone rigide d’environ 8mm de diamétre. Les
profils de coupe latéraux et axiaux des images de Ap et optique sont superposés sur la
FIG.III-7d). La largeur a mi-hauteur des profils des deux techniques sont proches (profondeur :
optique = 8,60mm, Ay = 7,0 mm; latéralement : optique = 7,6 mm, Ap = 7mm). On peut
observer que le rapport signal a bruit sur I'image ultrasonore est trés faible en dessous de la
lésion. Cette atténuation affecte aussi la qualité des estimations de module de cisaillement et
ainsi 'estimation de la dimension axiale de la Iésion. De plus, 'algorithme de temps de vol
utilisé pour l'inversion de la carte de p suppose I'onde plane. Pour des forts contrastes, on peut
obtenir des erreurs d’estimation.
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FIG.11I-7 Elastographie Shear Wave et B-mode : comparaison macroscopique avec I'image optique
de la lIésion. (a) B-mode avant le traitement. (b) B-mode aprés la relaxation thermique. (c) Ap a
I’équilibre thermique. (d) Profils latéraux et axiaux normalisés du contrast optique et de Ap. (e) Image
scannée de la lésion.

Le méme processus a été appliqué sur 5 lésions de différentes tailles allant de 3 a 9mm avec
différentes puissances acoustiques (12 a 18 W,.) et différents temps de traitement (30s a 2
min). Les résultats en termes de largeur a mi-hauteur sont présentés sur la Table llI-I.

Diff. Diff.
longueur! largeur
(mm) : (mm)

Ap
(kPa)

Longueur Largeur

(mm) (mm) o (kPa)

Photo | Ap | Photo{ Ap
lésion 1 33 127! 33 {24 -07 1,0 | 7,8 111,3 +/- 1,7
Iésion 2 40 {341 40 | 41| -06 0,1 | 17,2149 +/ 2,9
lésion 3 4,5 4,8 3.1 3,5 0,3 0,4 | 18,1i14,7 +/- 2,1

lésion 4 87 1811 79 {56 -06 2,3 153,71105 +/- 1,5
lésion 5 86 |70 76 {70 -1,6 06 | 246197 +/- 1,7
Movenne 0,8 09 2431+ 12,2 +/- 2,0

Table IlI-l Tableau récapitulatif des tailles de lésions obtenues selon 2 axes : longueur axiale et
largeur latérale.
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L'erreur moyenne entre les estimations de largeur est inférieure au millimétre (axial :
0,8mm, latéral : 0,9mm). Les coupes de lésion peuvent aussi étre la source d’une erreur de
0,8mm en supposant une erreur sur I'angle de coupe de 10°. Les estimations de dimensions de
lésion en utilisant les deux méthodes sont bien corrélées sur la FIG.11I-8 (C=0,96, R2=0,956). En
considérant les incertitudes liées au processus expérimental, ces résultats montrent la précision
de I'Elastographie Shear Wave pour I'imagerie des |ésions thermiques.
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FIG.III-8 Corrélation des estimations de taille de Iésion : A (SSI) comparé a I'image scannée de la
coupe de la lésion. (carrés : largeur, diamants : profondeur).

Un autre type de tissu a été étudié : le foie. Nous réalisons dans la partie suivante la méme

comparaison.

2. Lésions dans le foie de mouton.

Un foie de mouton a été prélevé de I'animal juste apres le sacrifice et I'expérience a été
réalisée sur place dans un bain d’eau thermostatée a 35°C. Cet échantillon a été traité a deux
endroits différents pendant 120 s (puissance acoustique : 8,80W). Les rigidités moyennes aux
deux positions sont initialement de 3,9 + 0,7 kPa et 4,11 + 0,22 kPa. La méthode SSI est
appliquée en temps réel pendant le traitement. Les images optiques des coupes sont obtenues
avec la méthode décrite précédemment. Nous comparons la carte de Au 160s aprés la fin du
traitement (4min40 aprées le début de traitement) avec I'image scannée.

Les FIG.III-9a) et b) montrent la premiere lésion et les FIG.III-93’) et b’) la deuxiéme. Dans les
FIG.II-9a) et @’), on peut comparer I'image de la coupe avec la carte de Ap. Qualitativement, il y
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a une bonne correspondance spatiale entre les deux mesures dans les deux cas. Les profils
quantitatifs dans les deux directions sont montrés FIG.llI-9b)-b’). Les profils de Ay ont les
mémes variations spatiales que les profils optiques. Les largeurs a mi-hauteur ne different que
de 0,3mm dans les deux directions. Ainsi, les changements d’élasticité sont trés bien corrélés
aux photographies des lésions.
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FIG.11I-9 Supersonic shear Wave Imaging (SSI) : comparaison avec la coupe de la Iésion scannée
pour deux Iésions thermiques. (a) Image scannée de la Iésion et carte de Ap (méme échelle) a
I’équilibre thermique. (b) Profils normalisés en profondeur et en latéral du contraste optique et de Ap.
(a’) et (b’) sont les images correspondantes pour la deuxieme lésion.

Nous avons montré ici sur deux types de tissus différents que les changements de rigidité
étaient bien corrélés spatialement aux Iésions réelles. Le module de cisaillement, qui est défini
par l'organisation cellulaire et structurelle du tissu a différents niveaux (multi-échelle) est
grandement affecté par une pathologie et des changements physiologique de la structure du
tissu.

Sapin-De Brosses et al. ont identifié la cause de ce changement d’élasticité avec la
température dans le muscle [19]. Dans la plupart des organes, des protéines telles que les fibres
de collagene ou d’élastine sont responsables de la rigidité et des propriétés élastiques des
tissus. A environ 60°C, les hélices de fibres de collagéne s’effondrent sur elles-mémes car les
liaisons hydrogéne qui maintiennent ces hélices sont cassées. Sur les images optiques,
I"apparition de la zone blanche est due a la fois aux changements de propriétés de diffusion de
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la lumiére et d’absorption optique [24]. La couleur blanche étant bien corrélée avec les profils
de y, cela confirme que I'augmentation d’élasticité est bien due a un changement structure
important dans la lésion.

C. Imagerie de formation de l1ésion en temps réel in vivo.

Parce que la dépendance en température du module de cisaillement a été largement
étudiée dans le muscle, les premiers tests in vivo ont été réalisés dans le muscle de mouton.
L'expérience sur l'animal a été réalisée a I'lMM (Institut Mutualiste de Montsouris, Paris,
France) en accord avec les reglementations éthiques en vigueur (86/609/CEE).Tout d’abord,
I’animal est anesthésié avec du thiopental de sodium (10mg/kg/IV, Nesdonal, Specia Rhone-
Poulenc). Ensuite, il est placé sur le ventre, anesthésié et intubé. L’anesthésie est maintenue
avec de l'isoflurane (1 a 2%) dans de I'oxygéne pur. Le traitement est réalisé sur la cuisse du
mouton dans une zone épaisse (FIG.IlI-10). La sonde d’imagerie est placée parallelement aux
fibres musculaires.

Nous avons montré dans le chapitre Il que la thermomeétrie par onde de cisaillement
était insensible aux mouvements grace a ses capacités d’'imagerie ultrarapide. Dans cette partie,
nous investiguons la robustesse du monitoring en temps réel de la formation de Iésion in vivo
dans un organe en mouvement modéré. Les mouvements induits par la respiration affectaient
la jambe arriére de I'animal. L'amplitude maximale de déplacement depuis I'image initiale est
approximativement la méme que la largeur du pixel (=0,.3mm) et la corrélation entre deux
images séparées d’'une séquence de chauffe est fortement altérée par des déformations
hétérogenes entrainant des cartes de bruits incohérentes pour la thermométrie US (echo-
strain).

A cause de la perfusion qui évacue la chaleur, la puissance acoustique a été augmentée a
16W pendant 60s pour créer une lésion. La FIG.llII-10 montre une importante augmentation du
module de cisaillement trés t6t pendant le traitement. La rigidité moyenne qui était initialement
de 6,44 £ 1,11 kPa a augmenté presque d’un facteur 3 en fin de traitement. De plus, les courbes
de Ap sur la FIG.III-10 sont relativement lisses au cours du temps, montrant que la méthode est
indépendante de I'historique du traitement. Les deux points a I'extérieur de la Iésion (courbes
rouge et bleue) ne sont pas affectés par un changement de pu significatif. Les trois autres
courbes correspondant a des points dans la lésion a différentes distances latérales du centre
correspondent a différentes augmentations de module de cisaillement (environ 7, 12 et 15 kPa).
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FIG.III-10 Traitement in vivo de la cuisse de mouton : a) Dispositif placé sur la cuisse du mouton. b)

Elastographie Shear Wave de la lésion (Ap).

Nous avons montré que la technique est applicable in vivo dans le cas de faibles
mouvements. L'estimation ne dépend pas de I'historique du traitement car la méthode repose
sur des estimations absolues de module de cisaillement. Ces résultats sont une premiére étape
avant une étude in vivo qui montrera la précision de la méthode dans des organes mobiles
comme le foie avec analyse histo-pathologique.
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D. Combinaison de la thermomeétrie et de I'imagerie de lésion
par onde de cisaillement.

i. Simulations.

Le rayonnement de notre transducteur a été simulé en 3 dimensions avec Field Il [22][23].
Ensuite, le scénario de chauffe a été simulé pour coller aux expériences (cycles de chauffe de 3s,
rapport cyclique : 80%) et une simulation de I’élévation en température basée sur un schéma
aux différences finies (a 3D dans le domaine temporel) de I'équation de chaleur des milieux
biologiques.

La dépendance du module de cisaillement en température provenant de la FIG.II-5 a été
simplifiée en 4 phases distinctes :

Phase 1 : De 30°C a 50°C, décroissance linéaire du/dT= -1 kPa/°C.

Phase 2 : De 50°C a 60°C, u constant.

Phase 3 : De 60°C a Timax, augmentation exponentielle de p.

Phase 4 : Tmaxa 30°C, augmentation linéaire (du/dT= -1 kPa/°C, T décroissante)

Si la température maximale est inférieure a 60°C, la relaxation est réalisée en utilisant la
dépendance linéaire en partant de p(Tmax).

La distribution de température a 3D a été calculée grace a la simulation et les valeurs de
température ont été converties en module de cisaillement. Ensuite, la thermométrie par onde
de cisaillement, supposant un coefficient linéaire de sensibilité du/dT a été simulée en divisant
les valeurs de U par le coefficient linéaire (-1,0 kPa/°C). Sur la FIG.llI-11, le scénario de chauffe a
été défini numériquement avec Pna=3,6 MPa et Tyry=95 s) avec une taille de Iésion résultante
estimée a AZ = 3,3mm et AX = 2,7 mm. La température peut étre dérivée dans le régime des
faibles élévations de température (temps : 21s). Ensuite, I'apparition de la Iésion se manifeste
avec un durcissement au centre du point focal (temps : 44s), ce qui implique une décroissance
de la température par onde de cisaillement (du/dT < 0). La lésion s’étend alors (time : 100s) et a
la fin de la simulation, la relaxation vers I'équilibre thermique est obtenue avec une belle
délinéation de la lésion (temps : 237 s).
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FIG.llI-11 Simulation de la thermométrie par onde de cisaillement pendant la formation de lésion.

De cette fagon, on peut réaliser a la fois les deux mesures requises pendant la thérapie a
savoir, une thermométrie faisable in vivo et I'imagerie de lésion. A noter que |'on peut garder
I'information de température autour de la lésion et ainsi ajuster plus facilement les limites de la
zone traitée. Le méme principe a été appliqué expérimentalement.

ii. Résultats expérimentaux.

La thermométrie par onde de cisaillement (SWT) est ici mise en ceuvre dans le régime
d’ablation thermique pour la premiére fois (T>43°C). Dans I'exemple de la partie B.ii, un
traitement HIFU a été réalisé sur un échantillon de dinde ex vivo. Au préalable, une chauffe
réversible (T<43°C, durée de traitement = 60s, puissance acoustique= 3,75W) a été réalisée pour
calibrer la sensibilité du/dT (cf Chapitre I). Ensuite, le véritable traitement a été réalisé avec une
puissance acoustique supérieure (durée : 100s, puissance acoustique : 8,80W) et la mesure de
Ap a été effectuée et convertie en température de cisaillement en utilisant les données de
calibration, en supposant une sensibilité du/dT linéaire. Si le tissu est chauffé au-dela du régime
linéaire ou si le tissu est dénaturé, SWT ne donne plus d’information en température.
Cependant, comme énoncé dans la partie précédente, il y a un intérét a avoir a la fois la
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température et la progression de la zone coagulée par imagerie d'ondes de cisaillement
pendant tout le traitement.

La FIG.llI-12a) montre les cartes de température de cisaillement pendant la formation de
lésion a trois temps différents. Alors que le module de cisaillement augmente, I'équivalent en
température de cisaillement diminue. Sur la FIG.llI-12c), trois courbes (carrés, cercles et
losanges) représentent I’évolution de la température de cisaillement pour trois points pres du
centre du foyer. A ces points 13, la température de cisaillement augmente jusqu’a 45°C de 0 a
50s et puis commence a diminuer avant la fin de la sonification (durcissement). Cette zone
continue a se durcir pour les plusieurs minutes suivant le traitement. En contraste, les courbes
de température de cisaillement mesurées autour de la Iésion (étoiles et triangles) montrent
I’évolution dans des zones qui ne deviennent pas plus dures. Dans ces régions, la température
peut étre mesurée sans artéfacts causés par les déformations thermiques apparaissant pendant
la formation de la Iésion.

Frofondeur (mm)

o :
141618202224

FIG.III-12 Apparition de la Iésion en thermométrie par onde de cisaillement. a) Cartes SWT a 3
temps différents pendent le traitement. b) Carte de Au a la fin du traitement. c) Profils temporels de
thermométrie SWT aux points indiqués en figure a) a droite.
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Ainsi, nous montrons ici que I'élastographie SSI est capable de fournir simultanément
I'information de durcissement dans la Iésion thermique et I'évolution de température dans le
tissu sain avoisinant. SWT peut mélanger les deux informations de monitoring dans une seule
modalité d’'imagerie pendant tout le traitement : la thermométrie et I'imagerie de Iésion.

E. Conclusion.

En définitive, nous avons montré que la mesure quantitative des propriétés élastiques a un
grand intérét dans la mesure de lésions induites thermiquement. Le profil des changements
d’élasticité est en fait le méme que celui des changements de propriétés optiques ce qui montre
bien que I'on mesure un parametre lié a I'organisation tissulaire a I’échelle micrométrique. Ce
parametre physique clé qu’est la rigidité est gouverné par la microstructure du tissu, qui est
grandement affectée lors de la dénaturation thermique. Il en résulte un tres fort contraste
puisque la rigidité peut augmenter d’un facteur 3 a 8 dans le muscle et n’a augmenté dans le
foie que de 20 a 30% ici. La mesure d’un tel contraste reste possible méme dans des conditions
difficiles d’expérimentation (zone profonde a imager, peu de signal, mouvements...). La
possibilité d’appliquer la technique in vivo avec facilité grace a la robustesse aux mouvements
ouvre de grandes perspectives dans le monitoring d’ablation RF et HIFU. Divers groupes ont déja
commencé a travailler sur cela. La corrélation de données histologiques de degrés de nécrose
avec la valeur de module de cisaillement normalisée devrait pouvoir définir un seuil d’'élasticité
pour lequel on peut considérer la nécrose du tissu comme totale, c'est-a-dire fournir une
cartographie d’'une dose thermique expérimentale. L’aspect quantitatif de I'Elastographie SSI est
crucial pour I'estimation d’un tel seuil. Enfin, I'unification entre la thermométrie par onde de
cisaillement® (chapitre 1I) et I'imagerie de la formation de la lésion’ en une méme modalité
d’imagerie pourrait de plus avoir un impact chez les médecins qui bénéficieraient d’une
technique simple a utiliser ou toute I'information requise (température + |ésion) est présente
sur une seule image.

1 B. Arnal et al., « Monitoring of thermal therapy based on shear modulus changes: |. shear wave

thermometry », IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Contr., 2011.
B. Arnal, M. Pernot, et M. Tanter, « Monitoring of thermal therapy based on shear modulus changes:
Il. Shear wave imaging of thermal lesions », IEEE Trans. Ultrason., Ferroelect., Freq. Contr., 2011.
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Partie 2.
Lésions mécaniques.

Les ultrasons sont utilisés dans un cadre thérapeutique pour I’ablation chirurgicale en
focalisant de I'énergie ultrasonore de maniére non-invasive dans le tissu cible. Les ultrasons
focalisés a haute intensité peuvent générer des lésions thermiques mais aussi des lésions
mécaniques.

A. L’histotripsie.

L’histotripsie est une technique thérapeutique d’ablation basée sur la cavitation dont le
principe est de fractionner mécaniquement les tissus mous en utilisant des impulsions trées
courtes de haute intensité [25]-[28]. Contrairement a I’ablation thermique, les durées
d’exposition sont trés courtes mais les pressions instantanées sont bien plus élevées. Pendant le
traitement, le tissu se fractionne progressivement allant d’un tissu mou a une inclusion liquide
homogene. L'origine de cette fragmentation du tissu est I'oscillation du nuage de bulle de
cavitation sous |'effet des tirs a haute pression répétée. C'est un phénomene qualifié d’auto-
entretenu : l'initiation est réalisée lorsque la pression négative (de I'ordre de -17 MPa) est en
dessous (au-dessus en valeur absolue) du seuil de cavitation générant une premiére bulle ; les
tirs suivants servent a faire grossir et entretenir un nuage de bulle. Une des hypothéses
permettant d'expliquer le mécanisme de grossissement du nuage de bulles est de considérer
que la pression positive (100 MPa) devient négative par réflexion sur la bulle initiale (coefficient
de réflexion R=-1) ; cela crée de nouvelles bulles plus petites car le pic positif de ces impulsions
fortement non-linéaire est plus haute fréquence que le pic négatif. Ainsi, le phénomeéne se
reproduit dans un volume relativement étendue par rapport a la tache focale et il est possible
de créer des lésions dont le diametre est de deux fois le diamétre de la tache focale dans la
dimension transverse au faisceau. Pour traiter une plus large zone, il est possible d’anguler le
faisceau électroniquement a I'aide d’un réseau de transducteurs ou bien mécaniquement a
I'aide d’un mono-élément. Cette technique a été montré efficace pour le fractionnement de
tissus cibles (foie, rein, prostate, myocarde, etc...) avec une haute précision dans plusieurs
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modele in vivo [27][29]-[32], montrant son potentiel pour devenir un outil thérapeutique utile
pour I'ablation in situ.

Une modalité idéale de thérapie utiliserait des systemes d’imagerie temps réel pour le suivi
et le guidage du traitement. La cavitation est un procédé stochastique ol la probabilité de
génération d’une bulle a une position fixe est définie par le seuil de cavitation [33][34]. Les
effets sur le tissu ou la pression est proche du seuil de cavitation sont imprédictibles, par
exemple aux bords de la tache focale. Si les paramétres du traitement sont choisis
correctement, les effets seront confinés a la zone focale avec une forte précision. Ces effets sont
produits par un nuage de bulle facile visible avec l'imagerie ultrasonore. De plus, le
fractionnement mécanique résulte en des changements drastiques a la fois des propriétés
mécaniques et des propriétés de rétrodiffusion ultrasonore du tissu traité. Nous allons
investiguer la possibilité de réaliser le suivi de la formation de la lésion a partir de I'imagerie B-
mode conventionnelle puis par la mesure des changements de propriétés mécaniques grace a la
technique d’Elastographie Shear Wave.

B. Monitoring de I'histotripsie.
i. Matériel et méthode.

Pour illustrer cela, nous avons réalisé des lésions a I’aide d’un transducteur mono-élément
(f=660 kHz, Imasonic, f/D=1, f=45mm) alimenté par un générateur d’impulsions de puissance
(GA-2500A, RITEC, Etats-Unis) et par un générateur de fonction aléatoire (AFG 3101, Tektronik,
Etats-Unis). Les échantillons étudiés sont soit des gels de gélatine (8% gélatine, 2% agar), soit
des échantillons de foie porcin. L’échantillon est placé dans un bain thermostatique d’eau (pour
le foie, isostatique soit 0,9% NaCl) avec 2 thermocouples implantés et 1 thermocouple plongé
dans I'eau. Le schéma expérimental est montré sur la FIG.III-13.
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FIG.llI-13 Schéma expérimental de traitement in-vitro d’histotripsie sur des échantillons.

Plusieurs scénarios ont été envisagés: 1) impulsions de 2 cycles a une fréquence de
répétition (PRF) de 1kHz ; 2) impulsions de 5 cycles a une PRF de 250Hz. Nous avons constaté
que le scénario 2) était plus efficace que le 1) a cause de I'effet de mémoire de cavitation [13].
En effet, une excitation a plus faible cadence crée une lésion plus homogene car les noyaux
activés ne seront pas toujours aux mémes endroits comme dans le cas d’'une cadence élevée.
Les expériences présentées seront avec le scénario 2).

La pression négative flt ajustée a 14,9MPa pour les échantillons de gélatine et a 17,2MPa
pour les échantillons de foie de maniere a entendre et a distinguer sur les images un nuage de
bulle. Les impulsions d’histotripsie furent délivrées pendant 20 secondes suivis par une pause
de 30 secondes puis les séquences d’imagerie B-mode + élastographie par ondes de cisaillement
furent réalisées avec une sonde d’imagerie a 8MHz reliée a un scanner prototype réalisant les
acquisitions a une cadence de 10 kHz. Ce schéma est répété jusqu’a que la durée totale
d’exposition soit de 10 minutes. On a donc acces toute les 20 secondes de traitement a une
image échographique standard et a une carte de rigidité qui est calculée grace a I'algorithme de
temps de vol décrit dans le chapitre I.
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ii. Monitoring par quantification de la rétrodiffusion.

Des études précédentes ont montré que la mesure quantitative de I'intensité ultrasonore
rétrodiffusée peut étre utilisée pour prédire le degré de fractionnement du tissu [36].
Cependant, cette mesure repose sur une subdivision mécanique presque compléte des tissus.
Nous allons quantifier la rétrodiffusion du tissu au cours du traitement pour conclure quant a la
sensibilité de cette technique. Nous disposons d’une image échographique standard en mode
focalisé a chaque séquence de 20 secondes de traitement. Nous définissons lintensité
rétrodiffusée moyenne (en dB) dans la Iésion :

<| rd >Iésion = <20'|Og|sfd |>Iésion

Oou <> fait référence a la valeur médiane dans la zone choisie. Lintensité rétrodiffusée

est alors définie ci-dessous :

Ligson = {110 ) esontt) = {110 esonlt =©)

Les mémes formules sont appliquées dans une zone du tissu sain ol le traitement n’est pas

normalisée | 4,

censé affecter les propriétés du tissu.

Un résultat de suivi par intensité rétrodiffusée au cours traitement sur un échantillon de foie
est montré sur la FIG.III-14. Au début du traitement, il est difficile de distinguer des
changements d’intensité. A partir de 80s de traitement, I'intensité diminue de maniéere continue
jusqu’a atteindre une valeur de -13,6 dB. Des 180s, on distingue clairement les limites de la
lésion ou la fragmentation du tissu a changé les propriétés de rétrodiffusion acoustique. Parmi
tous les traitements réalisés, on peut considérer ce résultat comme étant un des meilleurs du
point de vue de cette technique. En effet, Wang et al. ont déja rapporté la présence d’hyper-
écho sur 22 de ses 58 lésions qui comportaient des grosses bulles dans la zone [ésée au cours du
traitement. lls ont manuellement masqué ses bulles qui peuvent étre identifiables, mais cette
méthode nécessite de faire intervenir 'opérateur et empéche d’obtenir les courbes en temps
réel.
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FIG.III-14 Suivi de I'histotripsie par I'intensité rétrodiffusée dans du foie porcin: Images B-mode

(dynamique 50dB) a différents temps a)-d) et courbe d’évolution de I'intensité rétrodiffusée

normalisée en fonction du temps dans la Iésion (diamant bleu) et le fond (croix rouge).

Nous montrons maintenant un exemple ou ces bulles apparaissent clairement au cours
du traitement. Ce traitement dans un gel de gélatine montre a 280s un pic d’hyper-écho témoin
d’une taille et un nombre de bulles importants. Ensuite, l'intensité rétrodiffusée diminue
jusqu’a -15dB.
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FIG.11I-15 Suivi de I'histotripsie par I'intensité rétrodiffusée dans un gel de gélatine: Images B-mode

(dynamique 40dB) a différents temps a)-d) et courbe d’évolution de I'intensité rétrodiffusée

normalisée en fonction du temps dans la Iésion (diamant bleu) et le fond (croix rouge).
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Toutefois, le probleme majeur de cette méthode est qu’elle ne donne aucune information
au début du traitement puisque I'on observe une intensité constante de Os a 200s.

Cette technique de suivi n’est donc pas assez sensible pour détecter le dommage sur le tissu
au début du traitement, ce qui a déja été observé par Wang et al. [36]. Une autre approche
consiste a mesurer les propriétés biomécaniques.

iii. Monitoring par Elastographie Shear Wave.

Quand un traitement affecte la microstructure de maniéere réversible ou irréversible, des
effets macroscopiques se manifestent par les changements de propriétés biomécaniques des
tissus. La mesure de ces changements permet de quantifier précisément les effets induits [8].
Nous avons montré précédemment dans la partie | ainsi que dans le chapitre Il, qu’il est possible
de suivre les effets thermiques réversibles ainsi que de visualiser les lésions thermiques avec
une grande précision [11][12]. Le méme concept peut étre appliqué aux traitements
d’histotripsie. Nous avons utilisé le dispositif décrit dans la partie B, ou des séquences
d’imagerie d’Elastographie SSI ont été ajoutées aux séquences d’imagerie B-mode permettant la
comparaison des deux techniques. Nous avons d’abord estimé le module de cisaillement dans
plusieurs expériences dans un gel de gélatine (N=3) menant aux évolutions présentées FIG.IlII-16
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FIG.11I-16 Evolution moyenne du module de cisaillement lors de 3 traitements d’histotripsie dans
un gel de gélatine.
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On constate que la rigidité diminue dés le début du traitement de Os a 120s. A 120s, la
rigidité est déja diminuée de moitié mais ne diminue plus a partir de cet instant. A cet instant,
on remarque la présence de bulles plus grosses qui perturbe I'imagerie de la propagation de
I'onde de cisaillement. Le module de cisaillement estimé vient méme a remonter de 0,5kPa. Les
déplacements mesurés dans une zone ou il y a des bulles ne sont pas reliés a la rigidité des
tissus. Le probléme inverse attribuera donc une vitesse de propagation qui ne correspond pas
au tissu a moins d’'imposer des restrictions. Or, I'algorithme de temps de vol nous donne acces a
un facteur de qualité d’estimation du temps de vol qui n’est autre qu’un coefficient de
corrélation normalisé entre 0 et 1. Chaque onde de cisaillement dispose de sa carte de qualité
et le mélange des estimations s’effectue en pondérant par les différentes qualités pour
diminuer I'importance d’une estimation de mauvaise qualité. En analysant les résultats plus
profondément, il apparait qu’a partir du moment ou le module de cisaillement estimé ne varie
plus (FIG.11I-16 a 120s), le facteur de qualité devient plus bas.

Reprenons I'exemple de la FIG.III-15 ou nous avons simultanément mesuré le module de
cisaillement en plus de l'intensité rétrodiffusée. Sur la FIG IlI-17, nous montrons des cartes de
module de cisaillement a différents temps pendant le traitement (a)-d) ainsi que des courbes
d’évolution (FIG IlI-17e) avec seuil de qualité élevé : on néglige les mauvaises estimations et
avec un seuil de qualité faible : on garde les mauvaises estimations. Sur la FIG IlI-17d), aucunes
des 4 ondes de cisaillement utilisées dans le probléme inverse ne donne un seuil d'élasticité
supérieur a 0,85 dans la zone centrale de la Iésion. Cette zone aura une élasticité imposée a 0,
ce qui explique pourquoi la courbe bleue descend a une valeur proche de 0.
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FIG 111-17 Suivi de I'histotripsie par Elastographie SSI: Cartes d’élasticité a différents temps a)-d) et
courbe d’évolution de p en fonction du temps dans la lésion (Q élevé : diamant bleu, Q faible : carré
noir), et le fond (croix rouge).

L’estimation du module de cisaillement est donc difficile dans la Iésion quand celle-ci se
trouve a un stade avancé. Tout d’abord, I'absence de signaux rétrodiffusés peut rendre difficile
I’estimation des déplacements dus a I'onde de cisaillement. De plus, I'apparition de large bulles
qui ne sont dissolvent pas durant la pause de 30 secondes décorrele fortement les images
ultrasonores, ce qui corrompt la mesure de I'onde de cisaillement sur une large zone et
empéche méme sa propagation puisqu’il ne peut y avoir de cisaillement dans un fluide. Enfin, la
liguéfaction de la lésion associée a une importante viscosité peut réduire la propagation de
I'onde de cisaillement. Pour résoudre ces problémes simplement, nous avons testé plusieurs
seuils de qualité d’estimation et il apparait que ce seuil supprime de maniéere relativement
robuste les estimations erronées ce qui permet d’étendre le suivi par élastographie SSI au stade
avancé de la lésion.

Néanmoins, nous ne pouvons conclure sur I'aspect quantitatif des mesures au cours du
stade avancé a cause des conditions de propagation trés complexe. Un probléme inverse global
qui utilise la théorie de la migration sera abordé au chapitre suivant pour tenter de résoudre
certaines problématiques rencontrées ici.
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iv. Comparaison de la sensibilit¢ de 1'élastographie et de
I'imagerie échographique au début du traitement.

Pour quantifier I'apport de |’élastographie pour le monitoring du début du traitement,
plusieurs lésions ont été créées dans des échantillons de gélatine (N=3) et de foie porcin (N=5).
Les mesures d’élasticité sont ici réalisées sans tenir compte de la qualité des estimations. Nous
ne nous intéresserons qu’au début du traitement, jusqu’a que les problémes physiques énoncés
précédemment empéchent |'estimation de la rigidité.

Echantillons de gélatine

Nous avons réalisé trois traitements sur des gels de gélatine de méme composition (8%
gélatine, 2% agar). Le module de cisaillement diminue de plus de la moitié dans la phase
préliminaire du traitement (cf FIG.III-18b)) alors que [lintensité rétrodiffusée ne varie
significativement qu’a partir de 120 secondes de traitement (cf FIG.1I-18a)). De plus, dans ces
expériences, la diminution en échogénéicité ne ft pas importante (seulement -3dB).
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FIG.IlI-18 Courbes de monitoring moyennées sur N=3 traitements sur des échantillons de gélatine
par a) Intensité rétrodiffusée. b) Elasticité.

Les courbes de rapport contraste a bruit (CNR) sont présentées sur la FIG.11l-19. Le contraste
des images échographiques augmente jusqu’a 0,5 alors que le contraste d’élasticité augmente
des le début du traitement jusqu’a une valeur de 6,5. Le contraste d’imagerie de la rigidité est
donc 13 fois plus important.
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FIG.11I-19 Courbes de CNR moyennées sur N=3 traitements sur des échantillons de gélatine par a)
Intensité rétrodiffusée. b) Elasticité.

Echantillons de foie

Les mémes expériences furent réalisées pour des échantillons de foie (N=5). La moyenne de
I'intensité rétrodiffusée normalisée et d’élasticité sont présentées sur la FIG.11I-20a) et b). Ici, la
diminution d’échogénéicité est présente dés le début du traitement et on atteint une valeur de -
10dB dans la lésion au temps t=200s. Le module de cisaillement diminue plus rapidement et
jusqu’a 66% du module initial dans la Iésion.
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FIG.111-20 Courbes de monitoring moyennées sur N=5 traitements sur des échantillons de foie par
a) Intensité rétrodiffusée. b) Elasticité.
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Le rapport contraste a bruit reste un bon indicateur pour comparer les deux méthodes.
Le CNR de I'image échographique augmente ici constamment jusqu’a une valeur de 1 alors que
le CNR de la rigidité augmente jusqu’a une valeur de 2,5. Ainsi le contraste de I'élastographie SSI
est ici 2,5 fois plus grand que le contraste de I'image B-mode.
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FIG.1lI-21 Courbes de CNR moyennées sur N=3 traitements sur des échantillons de gélatine par a)
Intensité rétrodiffusée. b) Elasticité.

Il apparait ainsi que |'histotripsie induit des changements d’élasticité dés le début du
traitement et parfois avant méme que des changements de propriétés de rétrodiffusion
n‘apparaissent. En effet, ces derniers apparaissent uniquement si des changements
microscopiques sont effectués. A I'opposé, la rigidité peut varier si des changements de
structure sur une échelle plus large sont induits par le traitement. L’élastographie SSI donne
alors I'impact du traitement avec une tres grande sensibilité et notre technique permet
d’atteindre des contrastes de 2,5 a 13 fois plus fort que I'image échographique dans la phase
préliminaire du traitement.

Nous avons vu dans la partie précédente I'importance du seuil de qualité sur les estimations
de la rigidité lorsque des bulles de taille importante apparaissent ou lorsqu’il n’y a plus assez de
signal échographique pour estimer les déplacements de I'onde de cisaillement. Dans la partie
suivante, nous montrerons la comparaison entre I'élastographie et I'imagerie échographique
pendant tout le traitement avec un choix de seuil de qualité raisonnable.
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v. Comparaison de la sensibilité de 1'élastographie et de
I'imagerie échographique pendant tout le traitement.

Les mesures d’élasticité sont ici réalisées en tenant compte de la qualité des estimations.
Nous présentons tout d’abord un exemple obtenu dans un gel de gélatine puis quelques
résultats dans le foie porcin ex vivo.

Echantillons de gélatine

La lésion finale peut étre observée sur la FIG.IlI-22a). Son extension latérale est évaluée a
2mm. Comme montré sur la FIG.IlI-22b) et c), la rigidité diminue constamment au cours du
traitement alors que l'intensité rétrodiffusée n’est affectée qu’a partir de 300 s. Les estimations
d’élasticité sont un peu plus incertaines entre 240 s et 500 s mais une tendance de diminution
est conservée. La rigidité prend alors une valeur proche de 0 a la fin du traitement, ce qui est en
accord avec les analyses réalisées par I'université du Michigan qui désigne la Iésion comme un
homogénat presque liquide.

20

b) p(t= 400s)

Profondeur{mm)

w15 @ B o 5 10 0 2%
Axe lateral (mm) Axe latéral (mm)

c)

)

—
=1
T
=
w

o
. —

=%
=

Intensité retrodiffusée
o
(8]

normalizée (dB)

[
=1
j=]

Module de cisaillement (kPa)

200 400 B00
Temps (s) Termnps (s)

o

FIG.III-22 a) Image B-mode a t=580s. b) Carte d’élasticité a t=400s. c) Evolution de I'intensité
rétrodiffusée normalisée dans la lIésion et dans le fond. d) Evolution de la rigidité dans la Iésion et dans
le fond.
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La FIG.III-23 montre que le CNR augmente jusqu’a une valeur de 4 au début du
traitement alors que l'intensité rétrodiffusée donne un CNR inférieur a 0,1 a ce temps la. Autour
de 300s de traitement, le CNR d’élasticité diminue fortement a cause de l'activité de bulles
importantes. Toutefois, ce CNR augmente a nouveau et reste supérieur au CNR échographique
jusqu’a la fin du traitement.

Thooeeeee e —B - CNR Elastographie S [ -
—# —CNR B-mods écho

FIG.IlI-23 Rapport contraste a bruit des deux techniques au cours du traitement.

La prise en compte de la qualité est donc une astuce nous permettant d’accéder a une
information de meilleure qualité que I'intensité rétrodiffusée et ce, pendant tout le traitement.
Dans la partie suivante, nous confirmerons ces hypothéses dans un milieu biologique.

Echantillons de foie

Un traitement est réalisé sur du foie porcin en effectuant une rotation constante de
rayon 2mm dans le plan transverse au faisceau. Grace a cela, on s’attend a obtenir une Iésion de
4mm de diametre ce qui est le cas sur I'image échographique montrée FIG.IlII-24a). Comme
précédemment, la rigidité diminue tres clairement dés le début du traitement (FIG.IlI-24b)c)).
L’échogénéicité diminue aussi dans le foie dés le début du traitement mais de maniére moins
violente (FIG.llI-24d))
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FIG.1lI-24 Traitement sur un échantillon de foie avec mouvement circulaire du faisceau R=2mm. a)
Image B-mode a t=580s. b) Carte d’élasticité a t=60s. c) Evolution de l'intensité rétrodiffusée
normalisée dans la lésion et dans le fond. d) Evolution de la rigidité dans la Iésion et dans le fond.

Un autre exemple est montré sur la FIG.11I-25 avec une diminution du signal rétrodiffusé un
peu plus tardive que précédemment. En effet, cette diminution dépend en fait de I'activité des
bulles dans la zone traitée, qui a une origine aléatoire et non controlable. La densité de gaz
dépend des méthodes de conservation et de préparation des organes prélevés.
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FIG.III-25 Traitement sur un échantillon de foie a) Image B-mode a t=580s. . b) Carte d’élasticité a
t=60s. c) Evolution de I'intensité rétrodiffusée normalisée dans la Iésion et dans le fond. d) Evolution
de la rigidité dans la lésion et dans le fond.

Les CNR des deux expériences précédentes sont montrés sur la FIG.IlI-26. Les contrastes
sont toujours supérieurs pour la rigidité et atteignent dans les deux expériences des valeurs 30
fois plus élevées que celles de I'imagerie échographique.
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FIG.lII-26 Evolution des rapports contraste a bruit dans I’expérience de la FIG.11I-24 pour a) et dans
I'expérience de la FIG.III-25 pour b)
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L’histotripsie est aussi capable d’éroder les calculs rénaux [43][44] et de perforer des
membranes. Dans la partie suivante, nous montrerons brievement que la cavitation peut
sectionner des structures trés dures dans le corps humain.

C. Traitement de la régurgitation mitrale par histotripsie.

La flexibilité et la rapidité des ultrasons permet d‘envisager le traitement d’organes en
mouvement [45][46]. Le cceur est I'organe du corps humain dont le mouvement est le plus
rapide. Une correction de mouvement peut s’appliquer a partir de I'image échographique, qui
permet de suivre en temps réel la zone a traiter méme si les mouvements peuvent atteindre des
vitesses supérieure a 10cm/s. Des chercheurs de I'université du Michigan ont montré sur un
modele animal qu’il serait possible de traiter une pathologie cardiaque chez le nouveau-né,
appelée hypoplastie ventriculaire gauche, en établissant une communication inter-auriculaire
en percant I'atrium par histotripsie [5].

L'insuffisance cardiaque est aussi une pathologie cardiaque trés répandue notamment chez
les personnes agées. L'insuffisance cardiaque peut étre causée par une sténose valvulaire. Lors
d’un battement de coeur sain, le sang enrichi en oxygéne se déplace des oreillettes gauches vers
le ventricule gauche en passant par la valve mitrale (cf FIG.III-27). Le sang repart dans le corps
en passant par la valve aortique. Du coté droit du coeur, le sang appauvri en oxygéne arrive dans
les oreillettes droites puis se déplace vers le ventricule droit en passant par la valve tricuspide
pour étre dirigé vers les poumons en sortant du cceur par la valve pulmonaire. On distingue
deux types de valves cardiaques : les valves pulmonaires et aortiques, dont I'ouverture et la
fermeture sont totalement passives, et les valves mitrales et tricuspides, dont I'ouverture et la
fermeture sont assistées par des brins minces et fibreux appelés cordages tendineux. Ces
cordages ouvrent et ferment les cuspides. Ils sont reliés au muscle ventriculaire par des piliers
musculaires situés de I'autre coté du ventricule par rapport a la valve mitrale. Alors que les
valves s’ouvrent et se ferment en réponse aux changements de pression du cceur, il peut
apparaitre une insuffisance cardiaque due au mauvais fonctionnement d’une ou de plusieurs de
ces valves. Le coeur doit compenser ce défaut mécanique en pompant d’avantage. Avec le
temps, le cceur peut s’épaissir et une insuffisance cardiaque peut apparaitre.
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FIG.II-27 Schéma du coeur humain. Les différentes valves compartimentent les oreillettes et les
ventricules.

Nous proposons ici de montrer qu’il est technologiquement possible de rétablir une
flexibilité de la valve mitrale suffisante pour restaurer une bonne fonctionnalité du cceur de
maniére totalement non invasive. L'équipe du département de cardiologie de [I'Hdbpital
Européen Georges Pompidou a réalisé plusieurs études précliniques pour traiter la régurgitation
mitrale par la section d’un cordage basal par ablation radiofréquence (RF) [47]-[49]. Ces études
ont montré que la coupure d’un cordage permettait a la valve mitrale de mieux se refermer sans
effets secondaires et que ce traitement était bien toléré a long terme par les brebis. L'insertion
d’outils chirurgicaux ou d’électrodes d’ablation RF étant invasive, nous voulons montrer que ce
traitement est possible de maniére totalement non invasive. Bien qu’une étude in vivo poussée
soit nécessaire a la validation préclinique de ce traitement ultrasonore, nous montrerons ici la
faisabilité physique et technique de couper un cordage a I'aide de I'histotripsie.

Le porc dispose d’un coeur semblable a celui de ’'homme. Un coeur porcin a été disséqué
pour rendre la valve mitrale visible et identifier les cordages comme montré sur la FIG.111-28.
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Tige métallique de
fixation

Valvule
mitrale

Cordon tendineux

Socle de fixation

FIG.111-28 Coeur porcin disséqué et fixé sur un socle par des tiges métalliques. Les cordons
tendineux sont rendus visibles et tendus par une fixation adéquate.

Traitement d’histotripsie sur un cordage de la valve mitrale.

Le socle tenant le cceur est déposé dans une cuve d’eau thermostatée a 35°C. Le systeme de
thérapie est placé avec un faisceau horizontal alors qu’une sonde linéaire d’imagerie
ultrasonore a 8MHz est placée au dessus avec un plan d’imagerie interceptant le cordon traité.
Les impulsions d’histotripsie de 5 cycles sont émises a des pressions de -17.2MPa avec une
fréquence de répétition de 250Hz. Les images sont prises toutes les 30 secondes aprés une
pause de 20 secondes. Ci-dessus sont montrées les images ultrasonores au cours du traitement
(cf FIG.I1I1-29 a)-c)).

Le traitement a une durée totale de 37 minutes ce qui est assez long par rapport a nos
traitements volumiques précédents de tissus mous. Les cordages sont en effet beaucoup plus
rigides (K jusqu’a 150kPa) que le foie ou le gel de gélatine et la destruction totale du tissu
nécessite alors une dose plus importante. Les paramétres de traitement peuvent de plus étre
optimisés (fréquence, pressions...). On constate néanmoins sur la FIG.IlI-29b) que le cordage
perd de la masse graduellement et que sa section est obtenue FIG.11l-29¢c). Les photographies
confirment une section totale du cordage ciblé (FIG.11I-29d) et e)).
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FIG.IlI-29 a)-c) : Images ultrasonores du cordon traité a différentes temps de traitement : a)
t=0min. b) 32 min. c) 37 min. d) Photographie des cordons avant traitement. e) Photographie des
cordages apres traitement.

Il est donc possible de réaliser la coupure d’un cordage de la valve mitrale sur un coeur ex
vivo. Le méme dispositif a été utilisé pour investiguer la faisabilité de ce processus in vivo.

Premiers tests in vivo a cceur ouvert a ’HEGP.

Une brebis f(it anesthésiée et une thoracotomie flt réalisée par un chirurgien cardiaque
pour avoir un acces a coeur ouvert. Le transducteur précédent, un mono-élément (Imasonic,
660kHz, focale : 45mm, f/D=1) est placé en contact direct avec le cceur, aprés avoir fixé une
sonde transcesophagienne d’imagerie (Acuson, 7MHz) pour imager le point focal. Le traitement
consistait a générer un nuage de bulle (PRF=500Hz, 3 cycles) dans la cavité cardiaque, sur le

cordage principal de la valve mitrale.

Apres avoir identifié le cordage, des tirs d’observation furent réalisés. Nous avons
cependant eu beaucoup de mal a nous positionner pour obtenir le nuage de bulle a I'endroit
souhaité. Plus d’'une heure de positionnement est souvent nécessaire et le coeur doit parfois
étre comprimé. Sur la FIG.III-30 est montrée I'image échographique temps réel au cours du
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traitement. On peut identifier le cordage ciblé au milieu du ventricule gauche. Le nuage de bulle
est visible et se situe proche du pilier.

Interférences

Cordage a sectionner

Nuagede bulle généré

FIG.11I-30 Essai de section d’un cordage mitral a I'aide d’impulsions d’histotripsie.

A cause de contraintes géométriques, le nuage de bulle n’a pas pu étre généré tres loin du
pilier. Un traitement de quelques minutes a déclenché une fibrillation du coeur. D’autres essais
de positionnement ont été infructueux. Au sacrifice, nous avons constaté que le pilier avait été
endommagé par le traitement et que la fibrillation a été déclenchée a la fois par le traitement et
par le fait que I'on appuyait sur le cceur.

Ceci met clairement en évidence la nécessité de disposer d’'une focalisation dynamique en
3D. Si le guidage du traitement est réalisé par une sonde d’échographie cardiaque solidaire du
systeme de thérapie et placée dans un espace intercostal, la flexibilité dans le positionnement
est largement réduite. L’idéal serait de disposer d’un systeme de thérapie ultrasonore capable
de balayer une large zone de plusieurs centimeétres. Dans le chapitre V, nous présenterons un
dispositif de thérapie basé sur une cavité a retournement temporel qui nous permettra
d’envisager ces traitements avec beaucoup plus de facilité et de rapidité dans le
positionnement.
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D. Conclusion.

Nous avons montré que la rigidité est grandement affectée au cours des traitements
d’histotripsie (50% de diminution au début du traitement). L’élastographie par onde de
cisaillement SSI est une méthode plus sensible que la mesure de l'intensité rétrodiffusée dans la
phase préliminaire du traitement (CNR plus élevé : 13x dans la gélatine, 2,5x dans la gélatine).
L'apparition d’'une zone anéchoique sur I'image B-mode intervient souvent de maniére abrupte
alors que la rigidité a déja diminué fortement. Cette faible élasticité permet a des bulles de taille
importante de se former et d’osciller tout en perturbant la capture de I'onde de cisaillement. De
plus, a ce stade avancé de la lésion, I'imagerie d’'élasticité est compliquée par I'absence de
diffuseur acoustique, de la liquéfaction ou de la viscosité de cisaillement importante de la
[ésion. Ainsi, un seuil de qualité sur les estimations de temps de vol peut étre réglé pour
éliminer les mesures incorrectes. Si aucune des multiples ondes de cisaillement ne donne un
facteur de qualité suffisant, la valeur d’élasticité nulle est attribuée a ce point en supposant qu'’il
s’agit d’'un fluide (gaz, liquide...). Les profils temporels d’élasticité obtenus montrent une

.....

toujours un meilleur contraste a bruit que I'imagerie échographique.

Une étude similaire comportant sur le suivi en élastographie Shear Wave pendant
I’histotripsie a été publiée par Wang et al. en juin 2012 alors que nous terminions nos
expériences. Des contrastes similaires ont été observés avec une amélioration jusqu’a un
facteur 8 (agar 0.8%, graphite 3%) et un facteur 5 (foie) par rapport a l'imagerie de
rétrodiffusion. Ce groupe ne dispose pas d’échographe doté d’alimentation assez puissante
pour effectuer la poussée de radiation avec la barrette d’imagerie. Pour remédier a cela, ils ont
utilisé le systéme de thérapie a 750kHz et ont du augmenter la pression a -7/36 MPa, qui sont
de trés hautes valeurs. Cela ne leur a pas empéché d’obtenir des résultats intéressants et
I’étude montre une corrélation importante entre le nombre de noyaux cellulaires intacts
comptés au microscope, l'intensité rétrodiffusée normalisée et la valeur du module de
cisaillement dans la lésion. On notera tout de méme une valeur élevée du module de
cisaillement final dans leur lésion (environ 1 kPa). Cette valeur de 1kPa est obtenue grace a un
calcul du temps de vol sur une fenétre spatiale large ce qui estime le temps que I'onde met pour
contourner l'inclusion liquide. L’originalité de notre travail repose sur I'utilisation de la fenétre
la plus petite possible en ayant la possibilité de déterminer si le tissu s’est localement liquéfié
grace a la qualité d’estimation du temps de vol.

Au cours du traitement d’histotripsie, personne n’est certain a ce jour qu’une dose
suffisante n’a pas été délivrée avant I'apparition d’une zone noire sur I'image échographique.
Notre étude, ainsi que I'étude de Wang et al. réalisent une base de travail pour définir une dose
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|étale en fonction du changement d’élasticité induit par le traitement, s’inspirant du travail de
Sapin-De Brosses et al. [8] sur la définition d’une dose thermique mesurée a partir de la mesure
d’élasticité.

Nous avons également montré la faisabilité ex vivo de la coupure du cordage basal pour
traiter la régurgitation mitrale dans le contexte d’une insuffisance cardiaque. Apres des tests sur
des brebis a coeur ouvert en utilisant un mono-élément a foyer fixe, il est apparu nécessaire
d’utiliser un systéme a focalisation dynamique. De plus, la variabilité inter-individus de la
dimension de la cage thoracique, de la position et de la taille du coeur ainsi que la difficulté a
trouver une bonne fenétre d’'imagerie intercostale nous menera a I'étude présentée dans le
chapitre V. Il s’agira d’étudier un nouveau concept de cavité a retournement temporel capable
d’anguler le faisceau a des distances considérables comparées a des systemes classiques de
puissance.
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Chapitre IV.

Approche optimale pour l'inversion totale du
front d’'onde en élastographie transitoire.
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Chapitre IV - Approche optimale pour I'inversion totale du front d’onde en élastographie transitoire.

L’Elastographie par onde de cisaillement est une technique mesurant des ondes
mécaniques de cisaillement a I'aide des ultrasons. Les ondes de cisaillement qui possedent une
grande longueur d’onde (5mm a 20mm) sont mesurées a distance avec la résolution des
ultrasons (0,dmm a 1mm) dépendant de la fréquence. Dans la plupart des applications en
élastographie, on a un rapport autour de 75 entre les deux longueurs d’onde (ultrasons a 8MHz
et onde de cisaillement de 3m/s de spectre centré a 200Hz). On a donc accés au champ proche
de I'onde de cisaillement depuis le champ lointain. De plus, grace a I’échographie ultrarapide,
on peut mesurer le champ spatio-temporel a 2D (a 3D dans un futur proche) et dans le temps.
Cette technique est issue du concept d’'imagerie multi-onde [1] : on mélange les ultrasons qui
ont un contraste peu intéressant mais une haute résolution avec des ondes de cisaillement qui
ont a priori une faible résolution (grande longueur d’onde) mais un contraste trés intéressant.
Le méme concept est appliqué en photo-acoustique.

Au cours des chapitres précédents, nous avons pratiqué I'inversion par temps de vol [2].
Cette méthode d’inversion s’est montrée efficace dans la mesure des changements d’élasticité
dans des tissus biologiques et méme in vivo. Avec I'expérience, on note tout de méme qu’il y a
toujours un compromis entre résolution et contraste dans toutes les étapes de filtrage. La
présence d’un bruit expérimental nécessite en effet d’éliminer un contenu haute-fréquence
spatial et/ou temporel de I'onde. Ce type d’inversion locale est sensible au bruit de mesure a la
position méme de la mesure. Dans le chapitre lll en deuxiéme partie, nous avons tenté des
inversions en conditions critiques (hypo-écho, présence de larges bulles...). Dans ces cas-1a, une
inversion locale ne peut pas extraire beaucoup d’information puisqu’elle est conditionnée par
I'information locale du champ. Pourtant, le champ diffracté généré par cette inclusion
mystérieuse détient toute I'information concernant l'inclusion.

Nous proposons dans ce chapitre d’utiliser une approche optimale qui exploitera tout le
champ spatio-temporel de I'onde dans une inversion globale qui permettra de s’affranchir de
certains problémes rencontrés en élastographie transitoire. Empruntée a la géophysique, cette
approche bénéficie de la mesure du champ a la fois en espace et en temps contrairement aux
mesures qui sont faites depuis la surface du globe. Dans une premiéere partie, nous résumerons
les différents problémes inverses existant en élastographie transitoire a ce jour. Ensuite, nous
exposerons de maniere pédagogique le concept d’inversion de données sismiques en
géophysique par la méthode d’inversion totale de front d’onde introduite par A. Tarantola [1].
Enfin, nous exposerons cette méthode optimale appliquée a I'élastographie avant de présenter
les résultats obtenus en simulation dans un modeéle acoustique. Nous avons réalisé une série de
tests pour déterminer les conditions qui permettront d’appliquer cette inversion, qui fonctionne
sur des signaux parfaits en simulation. Nous montrerons notamment la sensibilité a la perte
d’information (bruit, hypo-écho...) et la robustesse a différentes situations. Nous verrons quelles
sont les conditions pour réaliser I'inversion de données expérimentales et nous dresserons des
perspectives quant aux travaux a venir.
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A. Etat de I'art en inversion.
i. L’équation des ondes élastique.

La relation fondamentale de la mécanique appliquée dans un solide s’écrit [4]:

0%u, _ 0T,
ot " ox

(Eq. IV-1)

ou U est le vecteur déplacement. En supposant le milieu linéaire et purement élastique, on peut
relier le tenseur des contraintes T avec le tenseur des déformations S grace a la loi de Hooke :

ou
T = Gy S = G K (Eq. IV-2)

On obtient alors I'équation du mouvement pour un solide élastique linéaire :

Pazui -0 ol o & 0 (Eq. IV-3)
o “ox | ox, | ox, |'ox,  ox #

0%y, _ 0 ou; | 9 du,
L=— A+ L+ ! Eq. IV-4
P o ox {( 2 X } 0x, ’{ax. J (Ea. 1v-4)

[ J J

Ou A et u sontles parameétres de Lamé, respectivement les modules de compression et
de cisaillement. Dans les milieux mous étudiés en élastographie, A est de I'ordre du GPa et i
est de I'ordre du kPa (A >>u ). La vitesse des ondes de compression étant beaucoup plus

grande que la vitesse de cisaillement, on peut découpler les propagations des deux ondes
puisqu’elles ne se passent pas dans les mémes échelles temporelles. Le déplacement du a
I’onde de cisaillement est donc solution de :

paZui :i ﬂ (Eq. IV-5)
or  ox, | | ox *

ou bien:
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p% = i.{,u.(i.ﬁ)} (Eq. IV-6)

Cette équation correspond a I’équation du modeéle élastique.

Si on suppose de plus g constant par morceaux, c'est-a-dire que le milieu est homogeéne

ou homogene par parties, on peut sortir i de la dérivée spatiale :

0°u

— = uAi Eq. IV-7,
,Oatz H (Eq. IV-7)

Dans cette approximation, les trois directions de déplacement sont découplées. En
Elastographie Shear Wave, le déplacement généré par la force de radiation est majoritairement
axial. De plus, les déplacements mesurés par interférométrie du speckle ultrasonore sont des
déplacements axiaux le long de I'axe de propagation des ultrasons. On peut donc supposer que
seule la composante axiale u, est non nulle et I'onde de cisaillement peut étre décrite par un
scalaire s(x,y,z,t) qui vérifie :

d°s
pP— = uls (Eq. IV-8)
ot
Cette équation régit la propagation des ondes de cisaillement sous I'approximation
acoustique.

Les inversions locales peuvent supposer que W est localement constant puisque les
estimations en chaque point sont faites a partir des points avoisinants.

Définition de notre modeéle de propagation qui sera utilisé dans toute I'étude.

Un modéle de propagation a inverser a été choisi et nous allons utiliser le méme dans
tout I'exposé (cf FIG.IV-1). Il s’agit d’'un fond d’élasticité fixé a 1 (adimensionné) avec une
inclusion de diameétre 1,5\ (u=1,2) ainsi qu’une inclusion de diametre 2 A (u=0,8). Ce modéle a
été choisi car il comporte deux Iésions de tailles différentes et de rigidités respectivement plus
faible et plus forte que le fond.
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FIG.IV-1 Modéle de propagation choisi sur le paramétre p=c’.

ii. L’inversion directe.
1. Principe.

L'inversion directe suppose que I'approximation d’'un modeéle acoustique scalaire est
vérifiée. Il est également supposé que les variations spatiales du second ordre sont négligeables
dans la direction de I'élévation car on ne peut pas mesurer le champ hors plan en échographie
3D [5].

2 2 2
6s<as+6s

< Eq.IV-9
oy’ o’ o7 Sl
Onadonc:
pazs _’U(azs N 625]
2 ~ M 2 2
ot ox° 0z (Eq. IV-10)
0° 9% zt)
Ot,u(x2)=p ot* (Eq.IV-11)
’ 0’ gxzt) , 0*(xzt)
x> 0z°

Le Laplacien pouvant étre nul, I'estimation est en pratique réalisée dans le domaine de
Fourier sur la bande de fréquence du signal:
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F{anx,z,t)}

P ot?
H(x2z) =" - - dw (Eq. IV-12)
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FIG.IV-2 Inversion par la méthode directe. a) Carte théorique simulée. b) Résultat de
I'inversion directe.

Sur la figure FIG.IV-2a), une carte théorique de module de cisaillement est représentée.
Ce module, correspondant a une vitesse de propagation de c = /%, est utilisé dans une

simulation par différences finies a deux dimensions de I'équation des ondes acoustiques. La
densité est considérée constante et égale a,0=100kg/m®. Toutes les grandeurs sont

adimensionnées (L =1, f =1,4 =1).

Le résultat de l'inversion directe est montré FiG.Iv-2b). On voit que I'on reconstruit
parfaitement la carte de module de cisaillement de maniére quantitative avec un contraste de
31,3dB.
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2. Sensibilité au bruit.

Pour représenter des résultats que I'on peut obtenir dans un cadre expérimental, un
bruit gaussien d’amplitude variable est ajouté au signal simulé avant de réaliser I'inversion. Le
signal est filtré temporellement (Butterworth d’ordre 5) et spatialement (filtre gaussien 2D de
largeur a mi-hauteur 3 pixels) pour améliorer les estimations de dérivées d’ordre 2. Enfin le
résultat obtenu est filtré avec un filtre médian a deux dimensions (taille du noyau 4x4).

Dés 30% d’amplitude de bruit blanc gaussien, des artéfacts apparaissent du fait de la
perte d’'information due au bruit et le contraste chute a 18,3dB. A 50% et a 80%, |'inversion
donne une trés grande variance spatiale dans les estimations. Nous pourrons comparer les
autres algorithmes avec ces résultats par cette méthode qui a été utilisée pour les premiéres
inversions en Elastographie Shear Wave.
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IV-3 Inversion directe en présence de bruit gaussien de différentes amplitudes. a) 10%, b) 30%,
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De fait, la sensibilité au bruit n’a pas permis de poursuivre vers les cas in vivo et
I'inversion directe a été abandonnée au profil d’un algorithme de « Temps de vol » étudié
durant la thése de Thomas Deffieux [2].

iii. L’inversion par Temps de Vol.

Le principe de cette inversion a déja été abordé dans I'introduction de cette these. Nous
invitons le lecteur a s’y référer. L'inversion par temps de vol a été introduite pour
I’élastographie transitoire par McLaughlin [6] et s’appuie sur I’équation Eikonale bien connue en
géophysique [7], notamment pour les tomographies d’ondes de surface [8]:

|DT|.\/% =1 (Eq.IV-13)

Cette approximation suppose que le milieu est quasi-homogéne ou a faibles contrastes
d’élasticités. L'algorithme de temps de vol est alors appliqué aux données simulées ci-dessus (cf
FIG.IV-4a)). Des artéfacts dus a la diffraction de I'onde sont présents: la propagation n’est plus
unidirectionnelle a cause des effets de lentille que provoquent les inclusions. En outre, le
contraste est bon (10,2dB) mais la quantification est erronée de 5,8% et comporte une variance
importante de 6,0%. Pour éliminer les artéfacts de diffraction, il est possible d’effectuer
I'inversion avec une onde progressive et régressive (cf FIG.IV-4b)).
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FIG.IV-4 a) Inversion par le temps de vol avec filtre directionnel grace a une onde progressive.
b) Inversion par le temps de vol avec filtre directionnel grace a 2 ondes progressive et régressive.
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L'inversion avec 2 ondes permet de réduire I'amplitude des artéfacts mais ne garantit
pas une quantification améliorée : le contraste est un peu amélioré (12,5dB) et la quantification
reste erronée a 5,5%+4,7%. Cependant, les fluctuations dans les défauts sont diminuées.

L'imagerie par temps de vol est donc adaptée aux milieux dont I’élasticité ne varie pas
brutalement mais la quantification au sein de I'image de Iésions est biaisée avec cette méthode.

Contrairement aux approches locales, une approche globale comme notre approche
optimale exploite tout le champ spatio-temporel de I'onde en adoptant une formulation
variationnelle via une fonction de co(t. Dans la partie suivante, nous expliquerons le principe de
I'inversion totale de front d’onde étudiée en géophysique pour linversion de données
sismiques. Cette technique existe depuis les années 80.

B. La migration en géophysique.

La sismologie est I'étude des tremblements de terre et de la propagation d’ondes
élastiques a travers la Terre. Les sources d’activité peuvent étre imagées apres traitement des
sismogrammes. En contraste, la sismique appliquée vise I'étude d’un terrain, et concerne
souvent la recherche de matiéres premiéres (pétrole, sel..). En sismique appliquée, des
émetteurs sont placés a la surface du globe (ou de I'océan) pour générer des ondes basses
fréquences de trés forte amplitude. Des explosifs ou des canons a air sont souvent utilisés. Des
rangées de capteurs (hydrophones ou géophones) peuvent enregistrer la pression ou méme les
déplacements vectoriels des ondes élastiques et collectent les données en vue d’une inversion
des parameétres physiques du terrain.

La migration peut concerner a la fois la localisation de sources sismiques et I'inversion de
données enregistrées sur le terrain pour cartographier les propriétés élastiques. Plusieurs
techniques de migration existent. Les techniques les plus simples utilisent I'approximation des
rayons. La migration temporelle consiste a superposer des fronts d’ondes rétrodiffusés
préalablement enregistrés en supposant que les temps de propagation aller-retour sont égaux.
C’est un analogue de la formation de voie en échographie. Aucun modele de vitesse n’est requis
et cette approximation n’est donc valable que si le milieu est faiblement hétérogéne. La
migration en profondeur suppose que le modéle de vitesse est connu. La migration de Kirchhoff
[9] utilise une propagation de rayons acoustiques a I'aide du théoreme de la diffraction. Les
phénomenes de réfraction sont pris en compte. Ces techniques de migration peuvent permettre
une analyse de vitesse du milieu par algorithmes itératifs maximisant les superpositions de front
d’onde. Cependant, elles ne permettent pas de reproduire les effets de réflexions multiples et
de diffraction. Pour tenir compte de ces effets, il est nécessaire de modéliser la propagation des
ondes par différences finies. Une technique appelée Reverse Time Migration [10] consiste a
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propager les signaux dans une grille numérique a la fois dans le sens direct et dans le sens
inverse du temps ce qui permet d’améliorer la qualité des images. Enfin, I'approche la plus
complexe est celle qui ambitionne d’inverser totalement le front d’onde, c'est-a-dire
cartographier les vitesses, atténuations, densités ainsi que d’autres propriétés du milieu.

La méthode de I'adjoint est venue d’Albert Tarantola (IPGP) dans un article considérant
I'inversion de données sismiques dans I'approximation acoustique [1]. Un modele numérique de
propagation est créé. Ce modele peut partir avec des a priori plus ou moins précis sur le milieu
en question (milieu stratifié, vitesses connues dans certaines zones...). Le probleme direct est
réalisé en propageant les signaux envoyés expérimentalement depuis des récepteurs virtuels
placés aux mémes positions que dans I'expérience. La différence du champ expérimental et du
simulé est appelée « résidus ». Au cours de la propagation dans le sens direct, ces résidus sont
nuls jusqu’a arriver a un défaut du modele numérique par rapport au milieu expérimental. Un
probléme adjoint est défini comme la simulation de la rétro-propagation des résidus (depuis des
récepteurs virtuels) dans le modele numérique. Cela consiste a renvoyer I'erreur en arriere.
Ainsi, elle refocalisera aux positions ou le modéle est faux. Mathématiquement, on peut
montrer que la corrélation du champ adjoint (remis dans le sens direct temporel) et le champ
direct simulé donne une mise a jour du milieu qui améliore le modeéle. Une fois le modeéle
actualisé, on peut répéter ce procédé et |'algorithme converge vers le milieu expérimental aprés
guelques itérations. Cette méthode permet d’éviter les approches probabilistes qui sont
difficiles a mettre en ceuvre [11]. Elle a été utilisée dans différentes applications allant de la
météorologie [12] a la géodynamique [13] en passant par la sismologie [14].

Si on considere une inversion multiparamétrique, on peut réaliser I'inversion totale du
front d’onde. En géophysique, ce probléme est en pratique rendu difficile par la complexité des
milieux de propagation (anisotropie, conversions de mode, ...) voire mal posé car il n’y a pas
toujours unicité de la solution. De plus, les temps de calcul pour propager des grandes quantités
de données sur des kilométres est trés long et pose des problémes de codt.

En Elastographie Shear Wave, on dispose de plusieurs avantages pour pouvoir utiliser
tout le potentiel de cette technique. D’une part, les quantités de données sont tres inférieures a
celles des expériences de sismologie. D’autre part, du fait du concept d’imagerie multi-ondes, la
technique est capable de mesurer le film de propagation de I'onde dans le volume et dans le
temps. Cela constituerait un atout immense puisqu’il y a moins d’inconnues et plus
d’information par rapport a la géophysique.
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C. Inversion totale du front d’'onde en élastographie transitoire.
i. Démonstration mathématique (Pierre Garapon).
1. Modeéle acoustique.

Placons-nous dans le cas de I'élastographie transitoire sous |'approximation acoustique:
dans un milieu de module de cisaillement ti*, on suppose qu’une onde est créée a partir de

conditions initiales non nulles:

0%u* —u* Au* =0
{ ' a (Eq.IV-14)

ut=0)=¢ u (t=0)=¢

Réécrivons le systeme de la fagon suivante pour plus de facilité dans la manipulation
mathématique :

i*afu* -Au* =0

u(t=0)=¢ u(t=0)=¢

(1)(Eq.IV-15)

Le probléme inverse d’élastographie consiste en I'estimation de *, connaissant le

champ de déplacement u*. Pour un domaine Q délimité par un contour carré, les conditions
initiales ¢ etg sont supposées bornées dans Q et pour une carte arbitraire ., il possible d’écrire

le probléme avec ces conditions limites :

l6t2u -Au=0
7

u=u*suroQ (2)(Eq.1V-16)
ult=0)=u,(t=0)=0 dansQ

Notons que la solution de (2) est non nulle car le champ transitoire u* est imposé a la
frontiere du domaine. Définissons ¢ =u —u* et le systéme (1) et (2) sont équivalents a :

iafg—Aez(i—i]afu*

H Moo

e=0 suroQ (3)(Eq.IV-17)
£(t=0)=¢,(t=0)=0 dansQ
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La solution£a ce probleme dépend de la carte d’élasticité u. Nous posons é’(p) la

solution au probléme (3) et u(u) la solution au probleme (2).

Une remarque importante concerne la formulation variationnelle de (3). Cette
formulation, appelée faible, exprime que les dynamiques de E(u) sont soumises au principe de

moindre énergie et il est possible d’exprimer le méme probléme sous la forme d’un travail
virtuel.

En effet, (3) implique la formulation suivante :
e0c?(Hi(Q).(0.T))

ovoc?(Hi(@). (7)) |

Q

P Eq.IV-18
I(lafejv+ Ds.Dv—(l—i*jafu*v=O (Ea )
o\ 1 "

En fait, la notationCz(Hé(Q),(O,T)) doit étre interprétée comme I'ensemble des

fonctions qui s’annulent aux frontieres 0Q du domaine. Cette formulation variationnelle sera
treés utile pour calculer les variations de la fonction de co(t.

Expliguons maintenant notre probleme inverse appliqué dans le cadre de
I’élastographie.

Approche optimale

L’approche proposée consiste a chercher notre estimation u de la carte d’élasticité du

milieu réel 1/* . La meilleure estimation de y/* pouvant étre calculée numériquement sera celle

qui s’ajuste le mieux au milieu réel étant donné le modeéle de propagation choisi u(u).

Ainsi, 'estimateur est défini comme ceci :
P 2
fi = Arg max, J.Qﬂu * —u(p) (Eq.IV-19)
0

ou T est la durée totale de la propagation.

Cette approche est assez naturelle et trés classique dans I’estimation de parametres. La
guestion est maintenant de trouver une facon de calculer efficacement cet estimateur et de
savoir s’il est de bonne qualité.
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L’existence d’un tel estimateur serait une question légitime mais en tant que physiciens,
nous ignorerons ce genre de questionnements. Définissons une fonctionnelle J comme :

J(p):%jghu* —u(p)® :%Lhdz (Eq.IV-20)

Nous souhaitons calculer numériquement la dérivée de Frechet de J par rapporta . La

connaissance de cette dérivée nous permettra d'implémenter une méthode de gradient
classique pour calculer [i itérativement en utilisant le procédé suivant :

W, = H, pourn=0

A +56_J (Eq.IV-21)
n+l n al-l

ou l,est une supposition de départ, prise en général homogéne et Jest le pas

. . . . er ez e 0J
d’actualisation de l'algorithme. Bien s(r, la difficulté ici est de calculer le termea—, car la
M

fonctionnelle dépend de p a travers u(p).

Pour court-circuiter cette difficulté, nous utilisons une technique de relaxation en
définissant une nouvelle fonctionnelle qui dépend de [ et aussi de deux fonctions £ etV définies

sur QX(O,T) et qui s’annulent sur la frontiére 9Q .

1¢ b2 T(l ) j (1 1) ,
Glu,e,v)== g +||=0elv+Odlv—| ———10;u*v (Eq.1V-22)
(,U ) 2.[9.([| | _([ U t u IU* t q

Le second terme qui a été ajouté est la contrainte pour & d’étre solution de I'équation
aux dérivées partielles (EDP) (3). En effet, si £est une solution de I'EDP, alors EZE(,Ll)et le

second terme est O (voir la remarque sur la formulation variationnelle ci-dessus). Ainsi :
ovoc?(Hi(Q),(0T)), I(u)=6(ue(u)v) (Eq.IV-23)
Différentions I’égalité précédente par rapport a u ; il vient alors :
Ov,0,3(¢) =0 ,G(u,&,v)+0,G(u & v)o ] (Eq.IV-24)

Le premier terme est plutot facile a calculer, une différentiation classique donne :

N I P EPC R U S S
aﬂG——J' — V.0 &-—V.0.U ———J'v.atu (Eq.IV-25)
oLH H 0
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Pour l'instant, v n’est pas déterminé. Cette fonction sera déterminée par la condition imposant
la dérivée 6€G(/1,£,V) nulle. Cette condition s’écrit :

ohoc?(H(Q).(0T)) ug.h +M%afh\/ +0hOv=0 (Eq.IV-26)
0 0

Apres deux intégrations par partie sur la variable temps :

Ohoc2(HE(@).(0,T)),

P P Eq.lV-27,
jﬂ [en+ jﬂ | %h.afv+ OhOv + antv(r).ath(T) -9, V(T)h(T) =0 (Eq.1v-27)
0 0
Considérant les formulations variationnelles, il est suffisant pour Ila fonction
w:t - V(T —t) de satisfaire :
1afw—AW:u—u*
7]
w=0 suroQ (Eq.IV-28)

wt=0)=w,(t=0)=0

Ce probléme est appelé probléme adjoint, et w désigne I'état adjoint ou I'adjoint du
probléme.

Nous avons ainsi V(t,X, y)=W(T—t,X, y) et comme la condition afG(,u,E,v):O est

vérifiée, nous avons :

1
0,3 =-—[(2up (Eq.IV-29)
H %
Cette dérivée de la fonction de co(it sera proportionnelle a I'actualisation de notre

modele a chaque itération. Des résultats similaires sont obtenus avec des approches analogues
[13][15]. Nous détaillerons I'algorithme plus loin.
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2. Modeéle élastique.

Dans le cas ou I'on ne fait pas l'approximation acoustique, I'équation des ondes
élastiques gouvernant I'onde de cisaillement est :

0Zu* —Ou* Ou* =0

u(t = 0) =@, Ut(t = o) =¢ (Eq.IV-30)

En appliquant le méme raisonnement que précédemment (aux détails mathématiques
pres), on obtiendra :

8,9 =~[Du: v (Eq.IV-31)

Ou : représente un produit scalaire matriciel (a : b = aj.bj) et

1
(u ZE.(DU + Dut) (Eq.IV-32)

Le développement du produit donne :

T

1
9, = —Zj{(axux.axvX +0yUy Dy )+ (9 Uy DyVy +0yUy DV )} (Eq.IV-33)
0

Des tests furent réalisés en utilisant un code de simulation par différences finies de
I’équation élastique vectorielle [18]. L'inversion n’a pas fonctionné et nous n’en avons pas
identifié la raison. Les simulations élastiques étant beaucoup plus lourdes que les simulations
acoustiques, nous avons préféré continuer a travailler avec le code acoustique pour valider
I'implémentation, comprendre la logique de [Ialgorithme itératif et étudier différents
comportements.

On peut se demander dans quelle mesure I'approximation acoustique est applicable a
une onde élastique dans notre cas. Une simulation par différences finies basée sur I'équation
élastique vectorielle [18] a été réalisée dans le méme milieu avec une vitesse d’onde de
compression 20 fois plus grande que la vitesse de cisaillement. Sur la FIG.IV-5 est présentée
I’énergie intégrée sur le temps de I'erreur entre le champ acoustique et élastique. Il existe sur
les deux cartographies une focalisation de I'erreur a la sortie des deux inclusions. Cette erreur
peut étre due soit a la conversion de mode élastique — acoustique — élastique aux interfaces de
I'inclusion, soit aux différences de coefficients de transmission entre les deux modéles.
L'inversion de données expérimentales en approximation acoustique sera donc difficile.
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a) Energie erreur Composante axiale «iot b) Energie erreur norme vectorielle
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FIG.IV-5 Energie de I'erreur entre une onde simulée par le code acoustique et une autre onde
simulée par le code élastique dans le méme milieu de propagation. a) Energie de I’erreur entre champ
acoustique et composante axiale du champ élastique. b) Energie de I’erreur entre champ acoustique et
norme vectorielle du champ élastique.

Lalgorithme de I'inversion utilisant le code acoustique est présenté en partie iv.
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ii. Définition du contraste.

En imagerie médicale, on peut considérer que la détectabilité d’une Iésion par le
médecin dépendra du contraste de I'image médicale. On définit le rapport contraste sur bruit
(CNR, contrast to noise ratio) comme :

CNR = < l'1> lésion < u> fond (Eq.1V-34)

2 2
\/% '(Ju,lésion + Ju,lfond )

Ou <X> dénote une moyenne spatiale de la quantité X et T, est I'écart type spatial de la

quantité X.

iii. Définition de I’erreur de quantification.

La quantification permettrait au médecin de classer des Iésions en termes de malignité. Il
est donc essentiel d’étre précis. Pour quantifier I’écart de quantification avec la valeur théorique
de y, on définit I'erreur moyenne normalisée en % comme :

o= (HO0Y) = ) (Ea.1v-35)

Hip
Ou le symbole <> dénote une moyenne d’ensemble que I'on prendra dans les deux
lésions délimitées par le contour théorique. L'écart-type J¢ de cette erreur sera calculé
comme :

2
O€ = z M (Eq.1V-36)
U

%Y th

iv. Interprétation physique et algorithme.

Lalgorithme utilisé est codé en langage Matlab® et appelle la simulation de I’équation
d’onde acoustique par un programme aux différences finies dans le domaine temporel (G.
Pinton, Institut d’Alembert). Ce code de simulation acoustique a pour paramétres la vitesse de

propagation ¢, =/, etla densité du milieu, fixée a 1. Il est possible d’ajouter une atténuation

thermo-visqueuse [17] (cf partie D.ii.2). Les différentes étapes sont précisées ci-dessous [16]. Le
lecteur peut aussi se référer au schéma de principe (cf FIG. IV-6) :
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Définition du domaine de propagation.

Discrétisation du temps et de I'espace. Le domaine numérique infini est simulé par des
conditions absorbantes aux bords.
Définition du domaine Q délimité par la boite.

Simulation de I’expérience a inverser.

Une simulation dans le milieu numérique u* a inverser est réalisée. Les données spatio-
temporelles de I'onde u* sont conservées en mémoire.

Initialisation.
Un milieu de départ est défini homogéne a p. Un pas Ag est choisi empiriqguement.
Boucle d’itérations.

A chaque itération n, le probléme direct est simulé : u, = u(,un).
Les résidus sont calculés : £=u, —u*

Le probleme adjoint est simulé en considérant € comme source additive sur tous les
points de la grille dans Q : v,

: - 1 ¢
Le modele est actualisé : 4/, ,, = . +An.—2.[(6fun).vn :
0

n

En pratique, la dérivée seconde sur u, ainsi que la division par u,’ influent peu sur le
résultat.

.
Il est possible d’actualiser avec: .., =y, + An.jun.vn
0

Calcul de la fonction de colt.

Pour forcer la décroissance de la fonction de co(t J, chaque itération est validée en
calculant J(u,+1) et en la comparant avec J(u,). S’il y a eu augmentation, le pas A, est
divisé par 2 et I'actualisation précédente est réalisée a nouveau. Sinon, il est multiplié
par 1,1 pour accélérer la convergence.
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Expérience Modéle numérique
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FIG. IV-6 Schéma de principe de I'approche optimale. Ce schéma est répété durant toutes les
itérations.

Une itération de I'algorithme dure environ quatre secondes avec un serveur de calcul (12
ceeurs i7 a 3,1GHz) pour un milieu de 100x100 pixels. Les résultats sont souvent acceptables
apreés une dizaine d’itérations. Une implémentation du code de différences finies peut étre
optimisée notamment grace au GPU des cartes graphiques. On pourrait alors envisager une telle
inversion en temps réel sur un échographe relié a un cluster de calcul ou méme calculée
directement depuis I’échographe lui-méme.

Une onde plane est émise depuis la gauche du milieu. Si le modele numérique de départ
est entierement homogene a la valeur po=1. Les résidus sont nuls jusqu’a I'arrivée dans les
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inclusions. Les résidus seront analogues a une onde diffuse et consisteront en deux ondes
divergentes dont les sources sont les deux inclusions.

En mathématiques, les probléemes adjoints ne trouvent pas souvent une interprétation
physique. Ici, nous avons la chance que le probléme adjoint puisse étre compris physiquement.
C’est Albert Tarantola qui a été le premier a donner cette interprétation physique de I'adjoint de
ce probleme [1]. Le probleme adjoint v est solution de I'équation d’onde dont les termes
sources sont les résidus retournés temporellement. Le probléme adjoint consiste donc a
renvoyer I'erreur de modélisation en arriere dans le milieu. Le retourné temporel d’une onde
divergente étant une onde convergente, on recrée une focalisation sur les deux inclusions.
L’actualisation est réalisée grace a la corrélation du champ adjoint pris dans le sens temporel
direct avec le champ numérique simulé. Cette corrélation agit comme un fenétrage spatio-
temporel de I'erreur. Le signe de cette corrélation change en dépendant du fait que I'onde du
modele numérique soit en avance ou en retard par rapport a I'expérience. Cette corrélation
permet donc d’éliminer le temps et d’obtenir une information spatiale sur la vitesse de
propagation ou sur le module de cisaillement. Pour illustrer ceci, nous allons détailler I'inversion
dans notre modele choisi (cf FIG.IV-7).
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FIG.IV-7 Inversion du modele choisi. a) Modele théorique. b) Fonction de colt au cours des
itérations. c)-e) Inversion a la 1°"¢, 5°™¢, 10°™ itération. f) Inversion a I'itération finale (la fonction de
colit n’évolue plus).

A la 1°¢ jtération (FIG.IV-7c)), on vérifie que le pas A choisi n’est pas trop grand. On voit
gue l'itération donne un large fond basse fréguence tout en étant maximum au centre des deux
inclusions. A la 5™ jtération (FIG.IV-7d)), le fond basse fréquence commence a s’estomper et

on s’est approché des bonnes valeurs de u au centre des inclusions. A la 10°™ jtération
(FIG.IV-7¢)), le fond a quasiment disparu et on s’approche de plus en plus du milieu réel. Enfin,

on voit que les quelques décibels gagnés sur la fonction de co(t a partir de la 10°™ itération

améliorent beaucoup le résultat. Le contraste (défini en A.ii.2) est de CNR=16,47 dB et I'erreur
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de quantification est de 2,6%+3,5%. Par rapport a I'algorithme de temps de vol, le contraste est
donc amélioré de 6,65dB et I'erreur de quantification est 2,2 fois plus petite. La combinaison du
champ lointain et du champ proche donne donc une approche quantitative intéressante qui
combine contraste et quantification. Nous commenterons ces aspects dans la partie suivante.

Intéressons-nous a la robustesse de l'inversion. Lors d’une expérience, nous n’aurons
aucun a priori sur le milieu et on peut se demander si I'inversion restera robuste si le milieu de
départ est éloigné de la réalité. Dans un milieu réel, il peut y avoir différentes sources de pertes
d’information et nous nous intéresserons a la robustesse dans divers cas.

D. Inversion dans un modele acoustique.

i. Robustesse aux conditions initiales de I'inversion (modele
acoustique).

1. Fond de vitesse non-constante.

On peut tout d’abord se demander si l'inversion fonctionnera avec l'ajout d’une
variation basse fréquence du fond d’élasticité. Pour cela, on simule une onde dans un milieu
avec les mémes inclusions que le cas-type choisi mais avec l'ajout d’un fond pyramidal
d’élasticité compris entre 0,7 et 1,1. Le résultat de I'inversion est présenté sur la FIG.IV-8.

a) b)

Profondeur (v
Profondeur (v

Axe latéral () Axe latéral ()

FIG.IV-8 a) Milieu théorique. b) Résultat de I'inversion optimale.

On obtient une erreur de quantification sur les deux inclusions de 1,7%+3,6%. L'inversion
reste robuste a des variations basse-fréquence du fond.
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2. Sensibilité aux conditions initiales de I'inversion.

Lorsqu’on réalise une expérience d’élasticité, on n’a pas d’a priori sur la valeur de
I’élasticité moyenne du milieu étudié. Si notre valeur initiale constante est trop éloignée de la
réalité, il se peut que la convergence devienne impossible. Partons d’une élasticité de 0,8 (au
lieu de 1) et observons ce qui se passe. Sur la FIG.IV-9, le résultat est représenté.

a) b)
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FIG.IV-9 a) Modele théorique. b) Résultat de I'inversion avec une valeur de fond de départ
erronée de 20%.

L'inversion (FIG.IV-9b)) converge bien et donne un contraste de 13,2dB et d’une erreur
de quantification de €=6,7%. Méme si le résultat est un peu moins bon que celui obtenu avec le
bon fond de départ, on observe qu’il y a une robustesse a cette condition. Notons que les trois
lignes de sources sont placées dans un milieu faux qui n’est pas actualisé. De plus, I'inversion
fonctionne si le milieu de départ comporte une valeur de u 10% plus grande. Il y a toutefois des
limites : avec un départ a 1,2, il n’y a pas convergence a moins d’introduire une régularisation.
L’inversion ne converge plus pour des raisons numériques si le milieu de départ a une vitesse de
propagation trop grande. En effet, le pas temporel étant imposé par la simulation dans le
modele théorique, on doit garder le méme échantillonnage pour calculer I'erreur. La simulation
n’est pas stable si I’échantillonnage temporel n’est pas suffisamment élevé comparé a la vitesse
de départ. Nous retiendrons gqu’il vaut mieux partir avec une vitesse plus faible que plus élevée.
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ii. Robustesse a la perte d’information.
1. Bruit et exemple de régularisation de Tikhonov.

Cette méthode peut étre considérée avec la présence d'un bruit dans la mesure
expérimentale. Contrairement aux approches locales, la sensibilité au bruit devrait étre minime.
D’une part, le probléme direct est simulé depuis un contour d’ou l'on propage I'onde
expérimentale. Le bruit qui a une haute fréquence temporelle et/ou spatiale ne se propagera
pas au-dela de quelques pixels du contour. D’autre part, notre probleme adjoint cumule des
sources a deux dimensions et procede ainsi a un moyennage du bruit grace a la décorrélation du
bruit entre sources proches.

Pour constater I'impact du bruit sur l'inversion, nous modélisons un bruit gaussien
d’amplitude relative donnée qui vient s’ajouter a la simulation (fonction randn de matlab).

Sur la FIG. IV-10, sont représentés les résultats des différentes inversions existantes,
toujours avec I'ajout de 30% de bruit. Tout d’abord, la partie a) et b) représentent les inversions
optimales sans régularisation et avec régularisation. Sur les FIG. IV-10c)-d) sont représentés les
résultats par la méthode du temps de vol. Un filtrage temporel de 'onde est effectué avec un
filtre Butterworth d’ordre 5 a la fréquence 2,5 (la fréquence de I'onde étant adimensionnée de
valeur 1). Ensuite, le filtrage directionnel [19] est appliqué sur le cas d) mais pas sur le cas c).
Enfin, le temps de vol est calculé grace a I'algorithme utilisé par Supersonic Imagine et on
applique un filtre médian 2D de noyaux 3x3 sur le temps de vol avant de prendre le carré de
I'inverse de cette quantité pour obtenir le module de cisaillement. L'inversion en utilisant une
onde progressive et une onde régressive pour diminuer les artéfacts de diffraction est présentée
en e). Pour l'inversion locale en f), la méthode a déja été énoncée dans la partie A.ii.2.

Table I. Rapport contraste sur bruit (CNR) en dB et erreur de quantification sur la moyenne de
M dans les inclusions.

CNR (dB) & (%)

a) Optimal sans filtrage temporel 11,82 3,4+4,4
b) Optimal avec filtrage temporel 13,2 3,8+3,8
c) Temps de vol sans filtre Dir. 6,5 5,7+8,1
d) Temps de vol avec filtre Dir. 9,15 5,616,2
e) Temps de vol avec filtre Dir. 2 ondes. 11,7 5,5+4,7
f) Inversion directe locale 10,52 4,3+6,3
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Les résultats en termes de contraste (CNR) et d’erreur de quantification sur la valeur
moyenne dans les inclusions sont résumés sur la Table I. On constate tout d’abord que la
guantification du temps de vol est moins bonne (5,6%+6,2% d’erreur) du fait de I'approximation
de propagation unidimensionnelle et qu’il y a des artéfacts dus a la diffraction de 'onde autour
de l'inclusion. Le contraste est aussi limité en présence de bruit. On constate ce que |'on avait
déja abordé dans la partie A.ii.2, a savoir que le contraste de I'inversion directe locale (f) est
diminué a cause de la sensibilité au bruit de I'estimation des dérivées d’ordre 2 spatiale et
temporelle. La quantification est a 4,3%%6,3 d’erreur. Enfin, I'approche optimale apparait
comme étant la seule technique possédant a la fois une bonne quantification (moins de 4%
d’erreur avec peu de fluctuations) et un bon contraste (13,2dB). Le filtrage temporel élimine
I'information ne comportant que du bruit ce qui augmente le contraste de 1,6dB. On met en
évidence ici une faible sensibilité au bruit.

La technique de temps de vol est utilisée ici avec une seule onde parcourant le milieu
dans une seule direction. Ces problémes de quantifications liés a la diffraction sont minimisés
par le calcul du module de cisaillement a I'aide de plusieurs ondes (typiquement 5) parcourant
la zone d’intérét dans les deux directions (vers la droite et vers la gauche). Sur la FIG. IV-10, le
résultat de l'inversion par temps de vol et filtre directionnel avec 2 ondes (progressive et
régressive) montre que cette astuce élimine une grande partie des artéfacts a I'extérieur des
défauts mais améliore la quantification puisque l'erreur est de 5,4%%4,7%. Le contraste est
rehaussé a une valeur de 11,7dB.
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FIG. IV-10 Comparaison des résultats d’inversion en présence de bruit (30%) avec les trois
techniques existantes. a) Optimal sans filtrage temporel. b) Optimal avec filtrage temporel. c) Temps
de vol sans filtre directionnel. d) Temps de vol avec filtre directionnel. e) Temps de vol avec filtre
directionnel et avec 2 ondes progressive et régressive. f) Inversion directe locale. Tous ces exemples
ont été traités avec les filtres spatiaux-temporels habituels aux diverses étapes.

En définitive, méme si notre nouvelle méthode d’inversion nécessite un temps de calcul
plus long, elle permet d’améliorer considérablement la qualité des estimations en terme de
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contraste (+2,7dB par rapport a l'inversion locale) et de quantification (33% d’erreur en moins
par rapport au temps de vol).

S’il on augmente le bruit a 50% sur la FIG.IV-11a), on constate tout de méme que le
résultat final est affecté par une forte variance spatiale. Méme si les signaux ont été filtrés avec
un filtre passe-bas, on voit que le fond autour des lésions varie beaucoup. Or, si on regarde le
résultat a I'itération 10 sur la FIG.IV-11b), la variance du fond est beaucoup plus faible et le
résultat apparait plus acceptable. Le contraste est plus élevé de 2,4dB a l'itération 10. Les
itérations suivantes n’apporteraient donc pas d’information supplémentaire.
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FIG.IV-11 a) Inversion finale en présence de 50% de bruit. b) Inversion a I'itération n°10.

A partir de l'itération n°10, on en déduit que les résidus sont noyés dans le bruit et que
le probleme adjoint refocalisera a des positions non-physiques créant une variance spatiale
élevée lors de I'actualisation du modele.

Un moyen de régulariser le probleme de cette variance spatiale et d’ajouter un terme
dans la fonction de co(t qui sera proportionnel a la variance spatiale :

J(u,u(p)E Hu - u‘z dx+ a'j||D,u||2dx

oua estleparametreeTikhonov(ici enm/Pa).

(Eq. IV-37)

Le parameétre de Tikhonov doit étre réglé dans un but précis. Rappelons que le CNR
représente |'ceil du médecin. Il est donc bon de régler le paramétre de Tikhonov pour maximiser
le CNR. Nous considérons le méme exemple que précédemment mais avec 50% de bruit et nous
trouverons le parametre de Tikhonov optimal qui maximisera le CNR. De |3, nous comparerons
les résultats a plusieurs niveaux de bruit.
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Sur la FIG.IV-12, est représenté le CNR en fonction du parametre de Tikhonov en échelle

logarithmique. Il apparait un gain de 3 dB en contraste pour une valeur de a=0,15. On fixera

donc a

a cette valeur.
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FIG.IV-12 Influence du paramétre de Tikhonov sur le contraste de p a 50% de bruit.

Le résultat final de I'inversion régularisée est nettement moins bruité comme le montre

la FIG.IV-13b) comparé a la FIG.IV-13a) sans régularisation. Le CNR est augmenté de 3,8dB.
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FIG.IV-13 Résultats d’inversion avec 50% de bruit sans régularisation a) et avec régularisation
b).

La régularisation a été effectuée a plusieurs niveaux de bruit de 0% a 100%. Sur la FIG.

IV-14a), I’évolution du CNR avec et sans régularisation pour plusieurs niveaux de bruit est
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présentée. On constate une amélioration du contraste avec la régularisation pour tous les
niveaux de bruit en utilisant le parametre optimal de régularisation pour 50% de bruit. Le gain
en contraste est de plus en plus fort avec le bruit jusqu’a 80%. Il est donc essentiel de
régulariser quand le bruit dépasse 30%.
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FIG. IV-14 a) Evolution du CNR avec et sans régularisation en fonction de I'amplitude relative
de bruit. b) Evolution de I'erreur de quantification dans les deux inclusions en fonction de I'amplitude
relative de bruit.

Cependant, le gain en contraste colte un peu en quantification. Comme montré sur la
FIG. IV-14b), I'erreur de quantification de p dans I'inclusion est de 2 a 4% plus élevée.

Ainsi, dans cette partie, nous avons montré que la régularisation sur la norme du
gradient de u permettait d’augmenter le contraste mais amene un biais dans la quantification
de p dans les lésions. Ce probleme est largement rencontré dans tous les domaines de la
physique et peut étre appelé le « dilemme biais-variance ». Il y a donc un compromis a trouver.
Si le but n’est pas d’'imager, une quantification plus précise pourra étre obtenue avec un autre
type de régularisation. La méthode de régularisation de Tikhonov présentée ici est un exemple
mais montre la flexibilité de la technique : elle agit comme un filtre passe-bas spatial de
fréguence de coupure auto-ajustée qui exploite toute I'information cohérente de I'onde au
dessus du bruit en optimisant de maniére automatique le contraste de I'image.

Néanmoins, pour l'instant, seul le cas simple de propagation bidimensionnelle sans
atténuation et sans diffraction hors-plan a été considéré. Dans la partie suivante, il s’agit de
savoir dans quelle condition cette inversion totale du front d’onde fonctionne si I'on se
rapproche du cas de 'Elastographie Shear Wave.
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2. Diffraction hors-plan et atténuation.

Dans la technique Shear Wave Imaging, on génére une onde de cisaillement cylindrique
a I'aide de la force de radiation ultrasonore. On obtient alors une onde dont I'amplitude décroit

en ji/ﬁ ouU Xg est la position du push et x est la position latérale observée. A défaut
~ o

d’utiliser un code de simulation de I'équation d’onde acoustique a 3 dimensions, nous
simulerons la diffraction hors-plan comme une simple perte d’amplitude a posteriori de la
simulation 2D.

La diffraction hors plan est réalisée sur la simulation du milieu expérimental. L'inversion
est d’abord réalisée sans tenir compte de la diffraction sur le probléme direct. Sur la FIG.IV-15a),
on constate qu’un fond basse fréquence apparait en champ proche des sources. C'est la
cumulation de l'erreur due a la différence d’amplitude entre s et s*. Quand on ajoute la
diffraction aprés la réalisation du probleme direct, on constate que l'inversion fonctionne a
nouveau (cf FIG.IV-15b)).

& ‘ 0.95

7 0.9 7 0.9

5 0.95

Profondeur (u)
o e
TR

Profondeur (L)
o e
TR

8 0.85 ] 0.85

9 0.8 ] 0.8

2 4 [ [ 10 0 2 4 [ e 10
Axe latéral (L) Axe latéral (1)

FIG.IV-15 a) Inversion sans diffraction hors-plan dans le probleme direct. b) Inversion avec
prise en compte de la diffraction hors-plan dans le probleme direct.

Dans le code utilisé, I'atténuation peut étre ajoutée au modele de propagation sous la
3

aIp

PTE ol & est en Np.m*s™.

. . . o
forme d’un terme thermo-visqueux dans I'équation d’'onde : +—,
C0

[17]. § est définit en fonction de la pulsation w (rad.s) et de I'atténuation o (Np/m) :

_2ac,

o e

(Eq. IV-38)
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Ainsi, si on veut imposer une atténuation a constante dans un milieu de vitesse de
propagation co non uniforme, il faut normaliser par & en le multipliant par ¢,°. Le méme
principe que précédemment est appliqué a I'atténuation. On impose un champ d’atténuation
constant a la simulation de I'onde expérimentale (-0,2dB/A). Puis on réalise I'inversion sans et
avec atténuation (respectivement FIG. IV-16a) et b)).
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FIG. IV-16 a) Absence de convergence sans atténuation dans le probléme direct. b) Inversion
avec atténuation dans le probléme direct (-0,2dB/A).

On constate que l'inversion ne converge pas si I'atténuation n’est pas prise en compte.
Or, I'atténuation que I'on a choisie n’est pourtant pas élevée comparée a celle endurée par les
ondes de cisaillement dans le corps humain (plusieurs dB/cm).

Il advient gqu’il faut prendre en compte les phénomeénes physiques de perte d’amplitude
a travers tout le milieu. On peut cependant se demander s’il est possible d’inverser p quand il
existe une atténuation dans la lésion uniquement. Si I'atténuation est suffisamment élevée,
I'inversion de p ne converge pas si on ne prend pas en compte I'atténuation dans les deux
lésions (cf FIG. IV-17).
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FIG. IV-17 a) Absence de convergence sans prise en compte de I'atténuation dans les inclusions
(-0,5dB/A). b) Inversion avec la bonne atténuation dans les inclusions.

L'inversion reste quantitative et converge si on sous-estime |’atténuation en dB/A de 6%.
Une sous-estimation de 16% entraine une converge partielle avec un contraste et une
quantification diminués. Il est donc nécessaire d’estimer |'atténuation de maniére précise.

On peut aussi inverser I'atténuation grace a la méme méthode quand le module de
cisaillement est connu (cf FIG.IV-18).
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FIG.IV-18 Inversion de I’atténuation a module de cisaillement connu. a) Carte d’atténuation
théorique. b) Inversion a la 10°™ itération. c) Inversion a I'itération finale. d) Fonction de coiit au cours
des itérations.

L'inversion de I'atténuation donne dans ce cas une erreur de quantification de €=11,6%
et un CNR de 15,33dB.

En résumé, on peut cartographier I'atténuation quand p est connu et on peut inverser
quand I'atténuation est connue. Malheureusement, l'inversion des deux parametres n’a pas
fonctionné car en utilisant la méme formule de corrélation pour I'actualisation des paramétres,
on ne découple pas I'évolution de la fonction de colt avec I'un et I'autre des parameétres. Une
étude plus poussée devra étre réalisée. Néanmoins, pour I"application de la méthode sur des
données expérimentales, une méthode pourra consister en [|'estimation du module de
cisaillement (par exemple avec la méthode temps de vol) puis on pourra inverser I'atténuation
avant de revenir sur i pour améliorer I'estimation. Une autre solution pourrait consister a
estimer 'atténuation par une méthode directe avant de procéder a l'inversion de u grace a
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I"'approche optimale. On peut aussi envisager des algorithmes qui jonglent entre les deux
parametres si le modéle de départ n’est pas trop éloigné de la réalité.

3. Robustesse a la connaissance parcellaire du champ.

Le concept d’'imagerie multi-onde présente de nombreux avantages. Cependant, quand
une onde élastique se propage dans une zone hypo-échogéne, la détection des déplacements
dus a I'onde de cisaillement n’est plus possible. Ne connaissant pas le champ localement, les
inversions locales n’ont pas I'information nécessaire pour I'estimation de .

Une approche globale telle 'approche optimale permet de minimiser une fonction de
colt dans tout le milieu indépendamment de la connaissance parcellaire du champ. Pour
montrer cela, le champ simulé dans le milieu expérimental est annulé dans les deux Iésions. On
réalise alors I'inversion de la maniére suivante :

e Le probleme direct est réalisé normalement donnant s(x,z,t).
¢ Un masque binaire M(x,z) défini a partir d’un seuil sur I'amplitude de s*(x,zt) est
calculé pour détecter les zones ou il n’a pas de signal.
« Ondéfinit % 2z1) = X 2z1).M(X2) comme le probléme direct masqué.
0 L'erreur est calculée a partir de § pour éviter d’avoir une erreur non
physique dans la zone d’hypo-signal: £(X%zt)=YgXzt)—s*(xzt)
0 Le probléme adjoint est simulé.
e On calcule éu avec s et non avec $§ pour que le modele évolue dans la zone
d’hypo-signal.

La FIG. IV-19a) montre le résultat de l'inversion quand le champ n’est pas connu dans
I'inclusion. Il y n’a aucune différence visible (cf FIG. IV-19b)) par rapport au cas ou le champ est
connu dans l'inclusion. Sur la FIG. IV-19c), les deux fonctions de colt sont représentées. La
vitesse de convergence n’est pas affectée par I'ignorance du champ dans les défauts. Les valeurs
finales des fonctions de colt ne different que de 0,9dB.
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FIG. IV-19 a) Inversion a partir d’'une onde qui est nulle dans les inclusions. b) Référence, cas
normal. c) Comparaison de la convergence des deux cas a) et b).

Ce résultat est particulierement intéressant dans le cadre de cette thése puisque cela
montre qu’il serait possible d’obtenir des informations viscoélastiques dans une lésion
d’histotripsie en vue de mieux comprendre le lien entre les changements de propriétés
biomécaniques et la fragmentation des matériaux cellulaires dans le stade avancé de la lésion.

iii. Conditions pour la super-résolution.

Grace au concept d’imagerie multi-ondes, |’élastographie par ondes de cisaillement
mesure le champ proche de I'onde de cisaillement depuis le champ lointain avec trés haute
résolution spatiale ultrasonore. A la rencontre d’un fort contraste, il est donc possible
d’observer des ondes évanescentes de cisaillement au voisinage de I'objet rencontré, a une
distance inférieure a A.

Lors de notre probleme adjoint a sources additives, nous cumulons donc des ondes
propagatives et des ondes évanescentes dont on peut écrire la somme en amplitude cohérente

comme :
. 1. %2m,
Ondes propagatives : if:f—dS— —dr =2/R (Eq. IV-39)
S r r=0 r
1 1.1 .2
} -1 _ T ;
Ondes évanescentes : ﬁ—e “Irdrd@=2m —e™*" =—(1— e ij) (Eq. IV-40)
3T Ky o kg,
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ou R est le rayon de la boite et K5 le vecteur d’onde évanescent qui est de I'ordre de k;, = 2%

/ . / -1
avec A la longueur d’atténuation des ondes évanescentes. Pour R<<k; ", le rapport des

amplitudes évanescentes / propagatives Q est de :

o=t =4 (Eq. IV-41)
kR 27R

Ainsi, si la boite a un rayon de I'ordre de la longueur d’onde ou inférieur, les ondes
évanescentes ne sont plus négligeables et peuvent avoir une influence au cours des itérations.

Pour vérifier cela, un modele envisageable est de placer deux défauts de taille inférieure
a la limite de diffraction A/2 et de les séparer d’une distance inférieure a A/2. L'inversion est
réalisée avec une boite de taille 1,8\ puis 1,2\ puis 2A/3. La FIG.IV-20 montre les résultats
obtenus avec ces différentes tailles de boite. Sur la FIG.IV-20a), le modele théorique est exposé.
Il s’agit de deux inclusions (u=1,2) de diametre A/4 et dont les centres sont espacés de A/4. Sur
les FIG.IV-20c) et d) ou les tailles de boite sont respectivement de 1,8\ et 1,2, on constate que
I'inversion ne converge pas vers la bonne valeur et qu’on ne résout pas les deux inclusions. Sur
la FIG.IV-20e) avec la boite de taille 2A\/3, I'inversion donne la bonne valeur maximale de p
(e=16%) et les deux inclusions sont résolues.
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FIG.IV-20 Inversion en régime de super-résolution. a) Modéle de propagation. b) Fonctions de
colit pour les différentes tailles de boite. c) d) e) Inversion pour des tailles de boite de 1,8\, 1,2 A et
0,67\ respectivement.

Pour conclure, une boite de taille avoisinant A/2 permet d’atteindre le régime de super-
résolution en élastographie transitoire grace a une densité d’onde évanescente suffisante. On
peut alors réaliser I'inversion zone par zone afin de résoudre des détails qui seraient invisibles
dans le régime de la limite de diffraction. L'information de champ proche est donc utilisée de
maniere globale. Une méthode locale verrait cette information disparaitre en présence de bruit
sous I'effet des filtres.
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E. Inversion optimale de données expérimentales.
i. Modele expérimental simplifié.

Des essais préliminaires sur des données expérimentales avec force de radiation n’ont
pas été concluants. L'inversion peut ne pas fonctionner a cause de la diffraction hors plan, de
I'atténuation, du fait qu’une onde élastique ne peut pas étre modélisée par un modéle
acoustique... Pour séparer chaque probleme physique, on doit d’abord considérer un cas
simple. Nous éliminons donc la diffraction hors plan en considérant un émetteur infini dans le
plan transverse comme montré sur la FIG.IV-21.

Sonde
d’imagerie

Plague
métallique

Inclusion de gélatine/agar

Gel de
polyacrylamide

FIG.IV-21 Schéma expérimental d’élastographie transitoire unidimensionnelle. L’onde plane
est représentée en rouge.

Le gel de polyacrylamide étant un gel chimique, il est insensible a un rincage a I'eau
chaude contrairement aux gels physiques type gélatine. Plusieurs inclusions de différentes
propriétés ont été réalisées. On peut ajuster le module de cisaillement en changeant la
concentration de gélatine et d’agar. Ainsi, on a pu obtenir des inclusions plus molles ou plus
dures que le gel de polyacrylamide dont le module est de u=9 kPa. Le champ d’onde a l'instant
de traversée de l'inclusion est montré sur la FIG. 22a) pour une inclusion molle (u=2,9kPa). Pour
cet exemple, des diffuseurs acoustiques ont été ajoutés (2% de cellulose). La FIG. 22b) montre le
champ d’onde pour la méme inclusion molle de gélatine sans I'ajout de diffuseur. Il s’agit donc
d’une inclusion élastique dont nous ne pouvons pas connaitre les propriétés avec une inversion
locale. Cette expérience nous permettra d’illustrer I'inversion avec connaissance parcellaire du
champ. La FIG. 22c) montre le champ dans le cas d’une inclusion remplie d’eau. On peut voir
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I'onde réfléchie rétrograde ainsi que la distorsion de I'onde plane qui contourne le liquide ou
aucun cisaillement n’est possible.
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FIG. 22 Onde de cisaillement a la traversée de linclusion pour différentes inclusions. a)
Inclusion molle (2,9 kPa). b) Inclusion molle sans diffuseurs acoustiques. c) Inclusion d’eau.

Ces différentes expériences nous permettront de tester I'inversion dans différents cas.

ii. Les problemes rencontrés

A ce jour, l'inversion de ces données n’a pas pu étre réalisée. Nous allons énoncer
plusieurs difficultés rencontrées. D’une part, nous avons vu qu’il faut bien modéliser
|'atténuation du milieu. Alors que le polyacrylamide est faiblement atténuant, la gélatine peut
avoir une viscosité non négligeable induisant aussi une loi de dispersion. Le probléme est donc
d’avoir assez de degrés de liberté dans le code de simulation par différences finies pour générer
la bonne loi de dispersion.

D’autre part, nous avons établi que I'onde de cisaillement pouvait se modéliser sous
I"approximation acoustique dans le cas de faibles contrastes (cf A.i). Dans notre expérience, il
existe une rupture nette d'impédance et I'approximation acoustique peut ne pas étre valide.
Pour avoir une idée de la différence entre propagation élastique et propagation acoustique,
nous avons réalisé deux simulations dans des milieux équivalents : une simulation utilisant notre
code acoustique avec notre milieu test et une simulation utilisant une modélisation par
différences finies dans le domaine temporel de I’équation d’onde élastique. Dans ce dernier, on
peut paramétrer les deux coefficients de Lamé A et u (ici on prendra A=20u). Sur la FIG.IV-5,
I’erreur entre la propagation acoustique et élastique a été montrée sous la forme de I'énergie
de la différence des deux champs, intégrée sur le temps.

Il apparait que l'erreur est faible avant I'entrée dans linclusion ce qui valide
I"assimilation de propagation acoustique et élastique dans le cas de faibles contrastes. A la
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sortie de l'inclusion, une grande différence existe a la sortie ainsi qu’a droite de l'inclusion, ce
gui met en évidence que la diffraction de I'onde élastique n’est pas du tout équivalente a celle
de I'onde acoustique. La modélisation élastique est donc nécessaire pour l'inversion de nos
données expérimentales. Cependant, le champ de déplacements n’est mesuré habituellement
gue dans la direction axiale. Une étude future pourra se concentrer sur l'importance de la
mesure des autres composantes de déplacement, a savoir, a 2 dimensions, le déplacement
latéral et a 3 dimensions, le déplacement hors-plan. Cette étude pourra permettre de quantifier
les différentes conversions de modes entre modes élastiques et acoustiques et leurs
importances dans I'inversion de données expérimentales.

Enfin, nos expériences ont été réalisées dans un contenant de taille limité ce qui a pu
générer des réflexions de I'onde de cisaillement sur les parois. La présence de réflexions dans le
plan perpendiculaire a notre plan d’imagerie peut étre une source de probleme, méme si celles-
ci ont une amplitude trés faible.
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F. Conclusion

Ce chapitre nous a permis d’exposer I'intérét a utiliser une approche variationnelle dans
I’estimation du module de cisaillement en Elastographie Shear Wave. Nous disposons de
beaucoup plus d’informations sur notre milieu par rapport aux sismologues puisque nous avons
accés au film de la propagation de l'onde de cisaillement. Appuyé sur |'approximation
acoustique, ce travail a d’abord consisté a comprendre les mécanismes de cette inversion
itérative et révéler quels seront les parametres a ignorer ou a prendre en compte dans
I'inversion de données expérimentales.

Une telle approche globale, qui minimise une erreur dans tout le domaine spatio-
temporel, permet une importante robustesse a la perte d’information. Tout d’abord, nous
avons obtenu une meilleure quantification dans les Iésions étudiées en simulation (2% d’erreur
en moins) ainsi qu’un contraste amélioré de 4dB avec une présence de 30% de bruit. L'inversion
possede une importante robustesse au bruit et il est possible d’utiliser des techniques de
régularisation comme montré précédemment. Le domaine vaste de la régularisation n’a pas été
exploré davantage mais le principe a été montré avec succes par la maximisation du contraste a
bruit. L'inversion a aussi I'avantage de pouvoir étre appliquée avec une connaissance partielle
du champ qui correspond a une situation intermédiaire entre celle rencontrée en sismologie et
celle de I'élastographie Shear Wave. Cette technique peut donc avoir un impact important dans
le diagnostic de lésions élastiques et hypo-échogénes ainsi que dans le suivi de la formation de

Iésions induites par I'histotripsie ou d’autres techniques thérapeutiques.

Toutefois, cette inversion totale du front d’onde s’avere difficile quand on envisage de
I"utiliser sur des données expérimentales. D’'une part, la diffraction en dehors du plan d’imagerie
doit étre reproduite dans la simulation. De plus, cette diffraction hors-plan peut donner un
champ différent lorsque I'onde diffracte sur une hétérogénéité. Dans ce cas, cette approche
généralisable a 3 dimensions pourra étre appliquée si tout le champ est connu. D’autre part,
I’atténuation, et plus généralement la dispersion, pose un probléeme de modélisation. Sans
modéliser I'atténuation, I'erreur source et le probléeme adjoint posseédent une partie basse
fréquence qui refocalise souvent a des positions éloignées de I’hétérogénéité. Une bonne
modélisation de I'atténuation est nécessaire. En outre, nous avons montré que cette inversion
globale permettait une inversion parfaite dans une zone ol le champ n’est pas mesurable, ce
qui a tout son intérét pour imager des lésions hypo-échogenes.

Enfin, nous avons montré que le régime super-résolu peut étre atteint quand les ondes
évanescentes participent a linversion avec une boite est suffisamment petite (= A/2).



Chapitre IV - Approche optimale pour I'inversion totale du front d’onde en élastographie transitoire.

Expérimentalement, le fait de réduire la taille de la boite rendra I'inversion moins stable et
moins robuste par rapport au bruit. Il conviendra de choisir une taille optimale.

En définitive, nous avons pu tester notre code d’inversion sur des données
expérimentales ce qui nous a permis de mieux comprendre le besoin de modéliser parfaitement
la propagation de l'onde. Il faut bien modéliser les effets visqueux induisant une loi
d’atténuation en fonction de la fréquence via le bon modéle rhéologique. Il faut aussi disposer
d’'un modele de propagation élastique, ce qui nécessitera une étude plus poussée. Une
approche transitoire serait d’utiliser un code scalaire élastique qui permettra de modéliser le
terme en gradient de p sans tenir compte des conversions de modes et des déplacements
latéraux de cisaillement.
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Chapitre V - Cavité a retournement temporel réglable pour la génération d’impulsions ultrasonores de
forte amplitude. Application a I’histotripsie.

Dans les applications de lithotripsie et d’histotripsie, des systémes de puissance
émettent et focalisent des ondes ultrasonores de trés forte amplitude. L'histotripsie a besoin
d’atteindre le seuil de cavitation au foyer (environ -15MPa a 660kHz [1]). Si le point de
focalisation n’est pas déplacé la |ésion créée, est de I'ordre 2 a 4mm. En vue de traiter de larges
zones, il est nécessaire de déplacer le faisceau. Une premiere solution est de déplacer
I’émetteur de maniére mécanique. Cette solution pose des problémes quand vient le traitement
sur le patient (contact acoustique, accessibilité, rapidité du traitement...). Une angulation
électronique du faisceau permet de garder le systéme fixe et de traiter rapidement une zone
étendue. La solution la plus commune serait d’utiliser un réseau 2D d’émetteurs de forte
puissance avec un tres grand nombre d’éléments (>500) contrélés par des électroniques multi-
voies. Ces systéemes permettent en effet de générer des lésions d’histotripsie in vivo avec
succés. Néanmoins, I'angulation du faisceau d’'un réseau sphérique est limitée
géométriquement dans une zone de quelques millimetres autour de la focale naturelle a cause
de la directivité des transducteurs qui ont nécessairement des diametres allant de 3 a 10 A pour
garantir une surface active suffisante sans augmenter le nombre d’éléments de maniere
rédhibitoire. La compagnie Insightec fabrique des sondes thérapeutiques de 1024 éléments.
Méme si des groupes envisagent aujourd’hui des sondes a 16000 éléments pour différents types
de thérapie ultrasonore [3], il existe une autre solution bien moins co(teuse : les Cavités a
Retournement Temporel (CRT) (Montaldo et al. [4]-[6], Sarvazyan et al. [7][8] et Haworth et al.
[9]). La focalisation par retournement temporel (RT) est une méthode adaptative qui bénéficie
du désordre d’un milieu en fournissant une focalisation spatio-temporelle dynamique sur un
large champ de vue avec un nombre limité d’éléments. L'utilisation d’'une CRT permet la
création d’une multitude de sources acoustiques virtuelles grace aux réverbérations dans la
cavité.

En 1997, une expérience de focalisation par RT dans un guide d’onde a montré les
avantages d’un milieu borné pour affiner le point focal [10]. Habituellement, la focalisation par
RT se réalise en deux étapes. Un signal large bande de courte durée est émis d’une source et est
enregistré par un réseau de récepteurs [11]. Ces signaux sont ensuite retournés
temporellement et réémis depuis le réseau, utilisé cette fois comme un réseau d’émission. En
exploitant I'invariance par RT et la réciprocité spatiale de I'’équation d’onde, les signaux
refocalisent temporellement et spatialement sur la source initiale. Ainsi, le RT fournit un moyen
élégant d’appliquer des signaux temporels complexes sur chague élément de la CRT pour créer
une multitude d’éléments virtuels et refocaliser de maniére optimale sur une cible donnée. Au
lieu d’utiliser une distribution spatiale étendue d’éléments, la plupart de la complexité de 'onde
transmise peut étre convertie dans la dimension temporelle.

Dans ce chapitre, nous allons introduire un nouveau concept de CRT avec son
optimisation pour viser les applications d’histotripsie. Nous utiliserons une sonde d’échographie
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a 1,5MHz controlée par une baie a retournement temporel (128 voies d'émission entiérement
programmables, Corelec) qui a été utilisée au laboratoire pour les premieres expériences
d’imagerie ultrarapide et d’Elastographie Shear Wave. Mais tout d’abord, introduisons les
différents types de CRT existantes. Nous verrons de plus comment optimiser cette cavité pour
obtenir le coefficient de transmission optimal dans le cadre de I'histotripsie.

A. Les cavités solide et ouverte.

i. La cavité solide.

Un autre avantage des CRT réside dans I"'amplification en amplitude de I'impulsion de
focalisation par re-compression temporelle du signal transmis trés long (~ 1ms) en une
impulsion trés courte au foyer (~ 1us). Montaldo et al. [6] ont utilisé une cavité solide en
duralumin pour focaliser une impulsion ultrasonore dans I'eau (cf FIG.V-1). Cette expérience a
permis de réaliser la preuve de concept, cependant I'amplitude de pression au foyer restait
limitée car cette cavité fermée a fortement limité I'énergie transmise dans le milieu cible. Il a
été montré que les ondes longitudinales initiales étaient converties graduellement en ondes de
cisaillement jusqu’a qu’elles deviennent prépondérantes. Une partie des ondes de cisaillement
peuvent étre reconverties a l'interface en onde de compression. Cependant, la rupture
d’impédance acoustique franche a l'interface, qui fournit un haut facteur de qualité (Q) au
résonateur, limite fortement la transmission de I'impulsion (T~0,1) vers le milieu cible.

FIG.V-1 La cavité a retournement temporal solide pour I’émission d’impulsion de forte
amplitude (Montaldo et al.). A gauche, les émetteurs sont collés sur le bloc de métal. A droite, la sortie
de la cavité. D’autres cavités de diamétres différents sont présentes en haut et en bas sur la photo.
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Il fut possible d’appliquer ce concept a I'imagerie échographique a trois dimensions avec
des performances acceptables [4] [5] en utilisant la CRT pour focaliser a I'émission en tout point
du volume. Etant donné le faible niveau du signal rétrodiffusé dans la cavité, la réception était
réalisée au moyen d'un élément piézoélectrique placé en dehors de la cavité.

FIG.V-2 Cavité solide pour I’échographie tridimensionnelle.

A I'opposé, Sarvazyan et al. ont étudié les propriétés de focalisation d’une CRT remplie
d’eau.

ii. La cavité remplie d’eau.

Ce réverbérateur était composé d’une cavité réverbérante remplie d’eau réalisée a I'aide
d’une bouteille en plastique entourée d’air et ouverte a I'une des extrémités [8]. Ce dispositif a
été montré capable de générer un ou plusieurs foci et de les anguler électroniquement a une
distance considérable hors de I’axe du systéme sans générer des lobes de réseau ou des maxima
secondaires d’intensité. Cependant, cette cavité ouverte n’a pas montré d’amélioration
significative de I'amplitude de pression au foyer puisque ce dispositif agissait comme un
résonateur a faible facteur de qualité avec de fortes pertes (cf FIG.V-3). La bouteille froissée a
donné de meilleures focalisations qu’une bouteille intacte ou qu’une bouteille ou des
réflecteurs de type bille de verre ou galets ont été posés aléatoirement a l'intérieur [7].
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FIG.V-3 La cavité ouverte remplie d’eau (Sarvayan et al.). Une bouteille d’eau est froissée et
des émetteurs ultrasonores sont collés dessus. Seule la sortie de la bouteille est en contact avec la
surface de I’eau, la bouteille étant remplie d’eau.

On a donc d’un coté une cavité solide a longue réverbération mais a faible transmission
et de l'autre coté, une cavité a faible réverbération mais a forte transmission. Dans ce chapitre,
on se propose d’introduire un nouveau concept de cavité dont le coefficient de transmission
aura une valeur intermédiaire entre ceux des deux concepts existants.

iii. Retournement temporel 1-bit.

On peut se demander si le RT classique est la meilleure technique de focalisation. De fait,
le RT est un filtre adapté. Le RT maximise la pression au point de focalisation en fonction de
I'énergie envoyée. Une autre technique de focalisation est le filtre inverse [12]. Cette technique
peut améliorer la focalisation en termes de lobes secondaires et de largeur focale mais le colt a
payer est cher en termes de rendement. En effet, la technique dépensera beaucoup d’énergie a
améliorer la focalisation et n’est pas donc adaptée dans notre cas ou I'on veut maximiser la
puissance. Toutefois, Derode et al. ont introduit le retournement temporel 1-bit comme étant
un moyen d’augmenter I'amplitude de focalisation obtenue par RT classique [13]. Cela consiste
a appliquer aux signaux réémis une quantification 1-bit : (+1 si s(-t)>0 et -1 si s(t)<0). A travers
un milieu multi-diffuseur, Derode et al. ont montré que l'impulsion recompressée était
amplifiée de 12dB alors que les résolutions temporelles et spatiales restaient les mémes. Cela
signifie que la focalisation par RT n’a pas besoin de I'information d’amplitude pour étre efficace.
Par ailleurs, le RT 1-bit permet d’émettre plus d’énergie. Un autre avantage du RT 1-bit est de
pouvoir utiliser des pulsers électroniques a faible co(t.

Le retournement temporel 1-bit est-elle la meilleure des techniques pour obtenir une
pression maximale ? Sachant que notre électronique est limitée a I'’émission par un voltage
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donné +V/-V, il faut prendre en compte la renormalisation des signaux dans les cas du RT et du
RT-1bit.

Soit s(t) le signal réverbéré enregistré lors de la phase aller. Grace a la réciprocité, la
réponse impulsionnelle (fonction de Green) de la source au réseau est la méme que celle du
réseau a la source. Ainsi, le signal recréé sur la source apres RT s’écrit :

r(t) = s(6) O S(-6) (Eq. V-1)

ou le signe O désigne I'opération de convolution. Le RT agit comme une auto-corrélation sur le
signal. En pratique, pour maximiser 'amplitude émise, les signaux sont normalisés sur les N
voies disponibles:

()= 1-5(0)05(-0) (Eq. V-2

Considérons maintenant que les signaux renvoyés sont quelconques : notons-les h(t).
L’amplitude de pression obtenue est notée :

r, =| [ s(t)h(t)dt| (Eq. V-3)
Par I'inégalité de Cauchy-Schwartz, il est possible d’écrire:

ro =[] styh()] < [|sO|dt < [|se)] (o)t (Eq. V-4)

Or, on peut supposer que |h(t)|ne peut pas dépasser une certaine valeur V

imposée par notre électronique. De plus, on peut écrire|s(t)| = Sigr(s(t)).s(t) .
D’ou finalement:
r, = | j s(t)h(t)dt| < j |(Oh()|dt < j |s@)|h()|dt < j V.sign(s(t)).s(t).dt (Eq. V-5)

On obtient I'égalité quand h(t) =V.sign(s(t)), c'est-a-dire quand on réalise le RT-1bit.
Ceci montre que le RT-1bit est la technique optimale qui maximisera le niveau d’amplitude de la
focalisation dans notre problématique.
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iv. Modéle du bruit shot.

Introduit par Derode et al., le modele du bruit shot permet de manipuler les signaux
diffusé dans un milieu multi-diffuseur d’ordre élevé [13]. Les signaux sont décrits comme des
variables aléatoires. Le bruit shot consiste a écrire la réponse impulsionnelle du milieu comme
une somme de signaux élémentaires qui ont un temps d’arrivée aléatoire.

s =Y e(t-t) (Eq. V-6)

ou e(t) est la réponse impulsionnelle acousto-électrique de la source convoluée a celle
du récepteur. Le désordre doit étre suffisamment grand pour que le signal s(t) soit une somme
de nombreuses variables aléatoires indépendantes pouvant étre traitée comme une réalisation
d’un processus gaussien via le théoréme de la limite centrale. On peut alors écrire la variable
aléatoire associée au signal comme un signal gaussien non-stationnaire de moyenne nulle et
possédant une variance ¢?(t) qui représente I'enveloppe du signal s(t). Il en découle les

espérances d’amplitude de focalisation par RT et par RT-1bit :

E{r(t} = j o? (Eq. V-7)

E{u(t) = \f a(6)}e (Eq. V-8)

ou p est le coefficient de corrélation entre s(t1) et s(t2) et le symbole E{ } réféere a une

moyenne d’ensemble.

Cas particulier : Si I'on suppose que la coda décroit exponentiellement dans le temps, on peut
écrire o(t)comme : o(t)=M.u(t)e™™ (Eqg. V-9)

ou M est la valeur du maximum de I'amplitude de la coda s(t) (réponse
impulsionnelle), u(t) est la fonction de Heavyside, a est I'inverse du temps caractéristique (s ).

Efr e} =2 o) (Eq. V-10)
Efuc = |2 7 ol) (Eq. V-11)

La pression du signal retourné temporellement est dépend donc autant de la
compression temporelle, représentée par le temps de décroissance 1/ a, que de la transmission
de la cavité, qui est proportionnelle a M. En conséquence, nous allons optimiser une CRT pour
trouver le meilleur compromis entre transmission et réverbération.
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B. Le concept de cavité a coefficient de transmission réglable.
i. Principe.

La cavité de départ sera une cavité d’eau pour assurer un bon couplage avec le milieu
cible. Cette cavité sera placée dans I'eau et aura pour but de focaliser a une certaine distance de
son ouverture (f/D=1). Un exemple de réponse impulsionnelle d’'une cavité remplie d’eau est
montré sur la FIG.V-4a). On distingue clairement les différents temps de vol correspondant a
différentes réflexions sur les parois de la cavité. De plus, il n’y a aucun signal entre ces temps
d’arrivée. On veut donc une facon simple de rendre ces temps d’arrivées aléatoires tout en
diminuant le coefficient de transmission moyen a une valeur. L'idée repose alors sur le concept
de milieu effectif composé d’un mélange de réflecteur et d’eau a densité variable. En 1995,
Derode et al. ont montré que le retournement temporel était robuste a travers un milieu multi-
diffuseur d’ordre élevé constitué de tiges d’acier disposées aléatoirement [14].

Les bases de la Cavité a retournement temporel réglable :

Prenons une forét de tiges métalliques de positions aléatoires et de taille comparable a
la longueur d’onde et placons ce milieu a la sortie de la cavité sur toute |'ouverture. Sur la
FIG.V-4b), I'effet de cet ajout est montré. L’enveloppe du signal est lissée et les temps d’arrivée
sont rendus aléatoires. Tout en gardant une géométrie de cavité simple, la forét de tige ferme la
cavité d’'une maniere intermédiaire en générant un désordre d’ordre élevé comme souhaité. En
outre, les parametres du milieu multi-diffuseur sont facilement contrélables : diameétre de tige,
densité de diffuseur, épaisseur du milieu... Il advient que I'on pourra optimiser la CRT pour
obtenir le meilleur compromis entre la transmission et la dispersion temporelle.

Une fois, les signaux enregistrés, ils sont d’abord retournés temporellement (cf
FIG.V-4c)) puis le cas échéant, encodé sur un bit a trois états (-1, 0, +1) dépendant du signe et
du niveau de bruit des signaux pour le RT-1bit.
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FIG.V-4 a) Réponse impulsionnelle d’une cavité remplie d’eau. b) Réponse impulsionnelle
obtenue avec I’'ajout d’un milieu multi-diffuseur en sortie. c) Retournement temporel du signal. d)
Signaux encodés sur 1 bit avant la réémission.

ii. Choix du milieu multi-diffuseur.
1. Le choix du diffuseur unique.

Un diffuseur unique est caractérisé par sa section efficace de diffusion o et sa
directivité exprimée comme le cosinus moyen <cos>. Le libre parcours moyen de diffusion est
défini comme la distance moyenne entre deux diffusions significatives. Pour maximiser la
dispersion temporelle, le libre parcours moyen de diffusion | doit étre minimisé. Le libre
parcours moyen de transport |* est défini comme étant la distance caractéristique parcourue
par I'onde avant qu’elle ne perde la mémoire de sa direction initiale. Pour conserver une bonne
transmission a travers le milieu, il faut maximiser ce libre parcours moyen de transport. Or, dans
un milieu diffuseur aléatoire d’ordre élevé possédant une densité de diffuseur moyenne
constante dans I’échantillon, il est bien connu que :
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| =1

° no (Eq. V-12)
- l

(1-<cos>) (Eq. V-13)

Ou n est la densité moyenne de diffuseurs [15]. Nous devons donc maximiser a la fois g
et <cos> dans la bande de fréquence utilisée. Puisque nous travaillons avec des signaux large-
bande, nous devons a tout prix éviter des effets de résonnance des diffuseurs dans la bande de
fréquence utilisée. Le choix du matériau s’est tourné vers I’acier. En effet, I'acier posséde a la
fois une grande densité et une grande vitesse du son. Son impédance (Z=44,5MRa) est donc tres
supérieure a celle de I'’eau (Z=1,5 MRa), ce qui lui donne de bonnes propriétés de réflexion et de
diffusion. En utilisant un calcul analytique de la section efficace de diffusion et du cosinus
moyen (extrait de [16]) réalisé pour plusieurs diametres de tiges d’acier, nous remarquons tout
d’abord qu’il existe une large bande de fréquence dans laquelle a la fois O et <cos> sont
maximaux. Pour des tiges de 0,8mm de diameétre tres communément utilisées au laboratoire
par les équipes de diffusion multiple, ce maximum se trouve a 1,7MHz (o, _=1,3mm,

<cos>=0,2). La bande de fréquence utilisable parcourt I'intervalle 0,75- 2,75 MHz ce qui
correspond a notre barrette ultrasonore (Vermon, 128 éléments, 1,5MHz, 80% de bande a -
3dB:0,9-2,1 MHz).
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FIG.V-5 Parametres de diffusion d’une tige d’acier de 0,8mm de diamétre. a) Section efficace.
b) Directivité du diffuseur calculée comme le cosinus moyen de I’angle de diffusion. c) Section efficace
différentielle a 1,5MHz.

2. Choix d’un ordre de grandeur de concentration de diffuseur.

Des simulations acoustiques aux différences finies a 2D ont été réalisées dans la
géométrie représentée FIG.V-6. Une barrette d’émetteurs ultrasonores (pitch 0,7mm,
ouverture : 90mm) a été placée sur un c6té du milieu multi-diffuseur (L=3cm). Une courte
impulsion, de fréquence centrale 1,5MHz et de largeur de bande=1,2MHz, est émise depuis la
cible indiquée par une croix rouge. La cible est distante de 3cm du milieu multi-diffuseur. Un
long signal est enregistré sur la sonde (~300 ps) et est ensuite renvoyé apres |'opération de RT.
Pour estimer la pression obtenue si on utilisait le RT-1bit, la pression de RT classique a été
multipliée par le gain théorique correspondant au modeéle bruit-shot. Ce ratio est typiquement

compris entre 3 a 6.

P _ [ls(t)/ ™ .t N

Passc  [$*(t)/M?dt - (Eq. V-14)
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Densité de tiges: 11.9 tiges/cm2
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FIG.V-6 Milieu de simulation pour un exemple de densité de tige d’acier (11,9 tiges/cm?). Les
émetteurs sont placés a gauche.

La focalisation a été réalisée dans des milieux numériques de différentes densités (allant
de 0 a2 18,6 tiges/cmz). Pour chaque simulation, on obtient la pression en RT classique et on en
déduit la pression par RT-1bit. La FIG.V-7 montre I'effet de la densité sur les valeurs de maxima
de pression en RT et en RT-1bit. Les gains en RT et en RT-1bit sont maximaux autour de 8
tiges/cm?. On observe que le gain en RT n’est pas trés élevé. Par contre, en RT-1bit, on atteint
un gain de 3,85 par rapport au RT. A noter que la valeur de pression en RT-1bit a 0 tiges/cm? n’a
pas de sens puisque le gain entre RT-1bit et RT suppose qu’on ait signal gaussien ce qui n’est pas
le cas.
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FIG.V-7 Effet de la densité de tige sur 'amplitude de pression a la focalisation par RT et RT-
1bit.
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Ces simulations donnent un bon ordre de grandeur en concentration de tiges. On fixera
la concentration de tiges a 10 tiges/cm? en gardant la liberté de changer I'épaisseur du milieu.

iii. Comparaison des différents concepts (Simulations).

En guise de comparaison, nous avons effectué 3 simulations par différences finies
acoustiques dans chaque cavité. Pour la cavité réglable, une concentration de tige de 10
tiges/cm2 est choisie avec un milieu de 10mm. Le réseau d’émetteurs est placé sur la ligne
blanche en haut a gauche. Le coin en bas gauche de la cavité est taillé circulairement pour briser
la symétrie. La cavité est entourée d’une couche d’air qui joue le réle de réflecteur parfait. Une
impulsion est émise depuis la cible et le signal est enregistré sur le réseau récepteur. Un
exemple de signal recu sur un des éléments figure dans la colonne droite de la FIG.V-8.

Ici, les résultats de RT et RT-1bit sont obtenus en auto-corrélant les signaux regus. Les
résultats en terme de pression relatives obtenues au foyer sont donnés Table I.

P/P,(TR) P/P, (1bit-TR)
Cavité solide 1,00 6,44
Cavité Eau 5,03 28,39
Cavité Réglable 22,65 96,47

Table I. Pressions normalisées au foyer obtenues en différences finie (2 méme intensité
acoustique transmise pour chaque configuration) : colonne de gauche : RT et colonne de droite : RT-
1bit.
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FIG.V-8 Comparaison des 3 concepts de CRT en simulation FDTD. a) La cavité solide. b) La
cavité d’eau. c) La cavité réglable.

A intensités acoustiques normalisées, la CRT réglable donne une pression 15 fois
supérieure a celle de la CRT solide en utilisant le RT-1bit. Pour justifier ce résultat, on peut
regarder les codas obtenues avec chacune des cavités sur la FIG.V-8 (colonne de droite). Pour la
cavité d’eau, on n’observe que quelques réflexions avant que les ondes ne soient complétement
sorties de la cavité sans pouvoir atteindre le réseau de récepteurs. Par contre, on observe un
temps de réverbération assez long pour les cavités solide et réglable (plusieurs centaines de ps).
On peut dire que la compression temporelle des deux cavités sera du méme ordre de grandeur.
Toutefois, on observe que les codas enregistrées n’ont pas les mémes amplitudes. En effet,
I’'amplitude de la coda enregistrée (M) pour la cavité réglable est 8 fois plus grande. D’apres
I’Eq.VI-11, 'amplitude de pression aprés RT-1bit est bien proportionnelle a M. On observe aussi
que le temps de réverbération de la cavité réglable est plus long que celui de la cavité solide.
Ces deux arguments expliquent le gain x15 entre les deux résultats, la majorité du gain venant
de la transmission plus élevée (M 8 fois plus grand).
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C. Validation expérimentale de la cavité a RT réglable.
i. Présentation de la cavité.

Pour réaliser ce concept expérimentalement, nous avons besoin d’une cavité possédant
des parois réfléchissantes et un milieu multi-diffuseur constitué de tiges d’aciers réparties
aléatoirement. Nous avons donc construit un guide d’onde a 2 dimensions avec des parois
réfléchissantes en duralumin (14x14x25cm). Une sonde diagnostique (1,5MHz, bande a -3dB
80%, Vermon, Tours, France) connectée a une baie électronique multi-voies entiérement
programmable (Correlec, France) est fixée a une piece rotative pour permettre différentes
configurations d’insonifications. Nous avons adopté deux configurations distinctes comme
montré sur la FIG.V-9. Une premiére configuration (A) a consisté a fixer la sonde dans I’axe du
guide d’onde, la piece rotative permettant de la faire tourner de -30° a 30° (cf FIG.V-9 a) et d)).
Une seconde configuration a permis de fixer la sonde perpendiculairement a I'axe du guide
(90°), la piece rotative permettant de la faire tourner de 60° a 120° (cf FIG.V-9 c) et e)). Le milieu
diffusant (120x90x60mm, cf FIG.V-9b)) est inséré a I'intérieur de la cavité prés de 'ouverture.

a)

Configuration A Configuration B

FIG.V-9 Cavité a RT réglable. a) Configuration A sans tige, la barrette est placée dans I'axe du
guide d’onde et peut étre angulée de -30° a 30°. b) Milieu multi-diffuseur composé de tiges d’acier a 10
tiges/cm?® dont I’épaisseur peut varier de 0 a 6 cm. c) Configuration B avec tiges, la barrette est placée

a 90° et peut étre angulée de 60° a 120°. d) Représentation 3D de la configuration A. e) Représentation
3D de la configuration B.
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Ce dispositif permet d’avoir beaucoup de flexibilité quant a la longueur du milieu
diffusant et la position des émetteurs. Nous allons donc investiguer I'effet de I’épaisseur du
milieu diffusant dans la configuration A a 0°.

ii. Epaisseur du milieu diffusant dans la configuration A.

La cavité est placée dans une cuve d’eau dégazée et un hydrophone (HGL 200, Onda
Corp, SunnyVale, Etats-Unis) est placé a 10cm de la sortie de la cavité. Une arche de sinusoide
est émise depuis la barrette en utilisant la base d’'Hadamard [17][18] en émission ainsi que la
réciprocité de la fonction de Green émetteur-récepteur. La base d’Hadamard permet d’envoyer
plus d’énergie que la base canonique et permet donc de réduire le nombre de moyennages. Les
signaux regus sont projetés sur la base canonique en re-multipliant par I'inverse de la matrice
Hadamard qui est égale a la matrice elle-méme (matrice orthogonale et symétrique). Les
signaux de la base canonique sont retournés temporellement et réémis par le réseau dans
I’étape retour de la focalisation par RT. Le maximum du signal est tracé en fonction de
I’épaisseur du milieu diffusant dans la FIG.V-10. L’expérience est en fait réalisée dans le régime
acoustique linéaire, c'est-a-dire a basse pression (5% du gain maximum en émission). Les
signaux sont ensuite renormalisés par ce gain. Les valeurs de pression correspondent donc a la
pression que I’on aurait obtenue a gain maximum sans présence de non-linéarité acoustique.

—&—RT i
—#— RT-1hit

Pression (Mpa)

FIG.V-10 Amplitude de pression obtenue par RT et RT-1bit pour différentes épaisseurs du
milieu diffusant dans la CRT réglable en configuration A.
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On observe qu’avec le RT, on n’amplifie pas la pression en ajoutant les tiges. En RT-1bit,
il y a un gain maximal pour une épaisseur du milieu diffusant entre 2 et 3 cm, ce qui est
cohérent avec les résultats de simulations. Pour des valeurs d’épaisseur supérieure, on constate
une diminution de I'amplitude de focalisation. Le milieu devient trop opaque et rétrodiffuse
trop le signal. Or, la barrette ultrasonore absorbe beaucoup d’énergie du fait de sa
configuration électro-acoustique. Cet argument explique aussi pourquoi on a beaucoup de
pertes dans cette configuration ol le RT classique ne donne pas d’amplification. On voit aussi
tout I'intérét du RT-1bit qui compense les pertes endurées par le RT par un gain de RT a RT-1bit
de x5,9 pour L=2cm. Le milieu multi-diffuseur lisse I'enveloppe du signal et permet ainsi de
maximiser I'effet du RT-1bit. Par rapport a la barrette qui focalise seule dans I'’eau (P=1,3 MPa)
depuis la méme distance (f/D~1,1), I'amplification est de x4,9.

iii. Epaisseur du milieu diffusant optimale et effet de l'angle
d’'insonification dans les configurations A et B.

On réalise le méme protocole que dans le paragraphe précédent en changeant la
configuration géométrique de I'émetteur. Sur la FIG.V-11a), il apparait que I'angle n’influe pas
de maniére significative sur I'amplification du signal. A 'opposé, sur la FIG.V-11b), il apparait des
différences importantes selon I'angulation de la barrette. Le gain est maximum quand la
barrette est tournée vers la sortie (60° et 70°). Pour que I'effet de compression temporelle ait
lieu, une épaisseur de L=1cm a 2cm donne les meilleurs résultats. Par rapport a la configuration
A, la configuration B ne voit pas les amplitudes diminuer significativement avec |'épaisseur du
milieu. Il y a donc manifestement moins de pertes dans la cavité. De fait, une grande partie des
faisceaux rétrodiffusés par le milieu diffusant peuvent se réfléchir a nouveau sur la face arriéere
de la cavité et étre réinjectés dans le milieu diffusant sans étre absorbés par la barrette.

&

—&— 60 deg
=& =70 deg
4. ® 80 deg
' —#—90 deg
100 deg
~®+110 deg
=»=120 deg

Pression (MPa)
Pression (MPa)

L (cm) L (em)

FIG.V-11 Effet de I’épaisseur du milieu diffusant pour différentes configurations d’émetteurs.
a) Configuration A (de -30 a 30°). b) Configuration B (de 60° a 120°).
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En définitive, la configuration optimale retenue pour les tirs a haute pression est la
configuration B avec une angulation de 60° et une épaisseur de L=3cm. Le gain obtenu est ici de
X6,3 par rapport a la barrette seule placée a la méme distance de la cible.

iv. Effet de lalargeur des émetteurs.

Les réseaux d'émetteurs conventionnels (« phased array») sont focalisés
géométriquement du fait du grand diameétre des éléments, qui induit une forte directivité. Les
éléments doivent tous viser le point focal et sont donc placés classiquement sur une coquille
sphérique. L’angulation du faisceau sera limité par la longueur de corrélation spatiale du champ
le long de I'axe latéral du transducteur. Lors de la phase aller du RT, une onde trop angulée
créera des interférences destructives sur le capteur et la réémission de tels sighaux s’averera
impossible réciproquement. Avec ces « phased arrays », on est donc limité a I'émission de
faisceaux a géométrie simple, localement plane et pouvant étre sphérique a plus grande
échelle.

Notre systéme exploite un champ diffus qui réverbére dans un milieu aléatoire. En
champ diffus, la largeur de corrélation spatiale du champ est de A/2 [19]. Ainsi, si I’on utilise des
capteurs plus larges que A/2, de I'information sera perdue (en réception ou en émission par
réciprocité). On s’est proposé de quantifier les pertes induites par I'augmentation de la taille
des émetteurs. Disposant de 128 éléments jointifs (0,7mm, 0,7 A a 1,5MHz), on peut simuler
expérimentalement le résultat que I'on aurait eu avec la méme surface émettrice mais avec des
éléments plus gros. Les codas enregistrées peuvent étre moyennées sur plusieurs éléments
jointifs et renvoyés sur ces éléments simulant donc un élément plus large. La barrette est donc
successivement décimée comme suit : 64 éléments (1,4mm, 1,4 A), 32 éléments (2,8mm, 2,8 A),
16 éléments (5,6mm, 5,6 A), 8 éléments (11,2mm, 11,2 A) et 4 éléments (22,4mm, 22,4 A). Il y a
plusieurs fagons pour obtenir le signal focalisé. Par réciprocité, le signal d’apprentissage est
émis par les éléments de la barrette. On peut procéder comme suit :

¢ On enregistre les 128 réponses impulsionnelles entre chaque élément et le point
cible. On effectue la décimation sur les réponses impulsionnelles en les
moyennant. Puis :
0 On réémet sur les groupes d’éléments correspondants. Cette approche
correspond a une « décimation synthétique ».
0 On calcule l'auto-corrélation des signaux pour simuler le RT. Cette
approche est appelée « autocorrélation de la décimation synthétique ».
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¢ On émet les signaux d’apprentissage depuis chaque groupe d’éléments. On
mesure donc 128/N réponses impulsionnelles ou N est le facteur de décimation.
On réémet les signaux obtenus. Cette approche est appelée « mesure de la
fonction de Green décimée ».

La « décimation synthétique » et la « mesure de la fonction de Green décimée » s’averent
étre totalement équivalentes puisque I’'on obtient les mémes valeurs quantitatives. Par contre,
la synthése par auto-corrélation ne donne pas les mémes résultats. Cette auto-corrélation
integre le bruit présent dans les signaux alors que physiquement il ne se propage pas. Lors de la
décimation, ce bruit est moyenné puisque non-corrélé d’un émetteur a son voisin. Le rapport
signal a bruit évolue au cours de la décimation. Cette approche est affectée par le bruit.

La décimation est effectuée par décimation synthétique pour plusieurs configurations
comme montré sur la FIG.V-12. Le cas de référence est la focalisation par la barrette seule ou la
largeur de corrélation spatiale est élevée. Cependant, la barrette ayant une géométrie plane et
non cylindrique, on observe des pertes assez rapidement au cours de la décimation. De maniére
contre-intuitive, on obtient moins de perte a la décimation pour la configuration A (L=2cm, 0°)
et la configuration B (L=2cm, 70°). Par contre, la configuration B (L=2cm, 90°), qui est celle qui
maximise I'aspect diffus du champ, subit beaucoup plus de perte a la décimation, signifiant que
la largeur de corrélation spatiale du champ diffus est plus faible dans cette configuration.
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FIG.V-12 Effet de la taille de I’émetteur a égale surface active sur la pression de focalisation par
RT pour plusieurs configurations: barrette seule, L=2cm 0° (Configuration A), L=2cm a 70°
(Configuration B), L=2cm a 90° (Configuration B).

Ces résultats montrent I'importance de garder des émetteurs de tailles proches de A/2.
La complexité spatiale du champ diffus ne permet pas d’utiliser des éléments de puissance de
grande taille. Par conséquent, on gardera des émetteurs bien échantillonnés par rapport a la
longueur d’onde. Toutefois, il faut garder a I'esprit que des petits éléments piézoélectriques ont
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le désavantage d'avoir des impédances électriques élevées, ce qui diminue l'intensité de I'onde
qui peut étre émise ou bien entraine une complexité supplémentaire avec la nécessité
d'introduire des éléments d'adaptation électriques.

En outre, il apparait que dans la configuration optimale (L=2cm, 70° ou 60°), il y a moins
de pertes que pour la barrette seule focalisant dans I'eau. A défaut de pouvoir optimiser la
géométrie et la disposition des émetteurs a cause de |'aspect aléatoire de la diffusion, on
retiendra que le fait de placer les tiges en champ lointain des émetteurs permet de garder une
corrélation spatiale entre les émetteurs. Il est envisageable de garder des émetteurs dont la
taille n’excéde pas 2 A tout en ayant des pertes équivalentes aux réseaux conventionnels qui ne
sont pas géométriguement focalisés.

v. Angulation du faisceau.

Les réseaux conventionnels de puissance sont limités a quelques millimétres dans
I’'angulation électronique du faisceau a cause de la directivité des transducteurs. Au contraire,
une CRT permet de générer une multitude d’éléments virtuels qui permettront d’avoir
beaucoup de flexibilité en termes d’angulation du faisceau. Pour quantifier expérimentalement
I’étendue de la zone que I'on peut traiter avec une certaine pression, plusieurs focalisations
avec la cavité en configuration A (0°) ont été réalisée par RT-1bit. La FIG.V-13 représente les
balayages latéraux des pressions atteintes par RT-1bit pour différentes configurations : cavité
seule, cavité avec plusieurs épaisseurs de milieu diffusant et barrette seule. La barrette,
émetteur plan, possede la largeur d’angulation la plus faible. L'effet de la cavité est aussi
conditionné par la géométrie a cause de sa forme réguliére. La largeur d’angulation de la cavité
sans tiges est du méme ordre que la barrette seule. Par contre, I'ajout d’'une quelconque
épaisseur de milieu multi-diffuseur augmente grandement la largeur d’angulation. Des pertes
de moins de 5% en pression peuvent étre constatées a 40mm de I'axe du systéme. Ajouter du
désordre par la répartition aléatoire des diffuseurs permet donc d’obtenir une étendue
d’angulation importante.
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FIG.V-13 Scan latéral d’angulation électronique en configuration A. Le RT-1bit est réalisé a
chaque position latérale.

La configuration B (60°, L=3cm) qui a été retenue par les précédentes optimisations a
ensuite été étudiée. Les mesures ont été effectuées de la méme fagcon que précédemment, a
savoir que la focalisation par RT-1bit est réalisée a différentes positions latérales (FIG.V-14a)) et
axiales (FIG.V-14b)).
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FIG.V-14 Configuration B (angle 60°, L=3cm) a) Scan latéral d’angulation électronique b) Scan
axial d’angulation électronique. Le RT-1bit est réalisé a chaque position.
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L’angulation du faisceau peut étre réalisée sur une largeur plus grande que I'ouverture
de la cavité. La largeur d’angulation latérale a -6dB est de 21 cm et a -3dB de 16cm (alors que
I'ouverture est de 14cm). De plus, malgré I'effet de focalisation de la lentille en élévation qui
focalise a 80mm de la sortie de la cavité, la pression augmente pour de plus faibles profondeurs.
Ceci est du aux temps de réverbération qui sont plus longs quand le faisceau dispose de plus de
diversité angulaire. En définitive, il est possible de focaliser a -6dB sur une étendue de 17cm et a
-3dB sur une étendue de 13cm. Pour illustrer ceci, un scan de pression a été réalisé pour trois
focalisations distinctes a trois positions latérales espacées de 50mm (cf FIG. V-15) avec la cavité
tri-sonde basée sur le méme principe et présentée dans la partie E. Les trois balayages sont
superposés et nous voyons qu’il y a peu de pertes en pression maximale.

Axe Lateral (mm)

0 20 40 60 g0 100 120
Profondeur {mm)

FIG. V-15 Représentation du maximum de pression lors de trois focalisations distinctes
espacées de 50mm chacune.

En fonction de la pression maximale qui peut étre atteinte, notre systeme est donc
capable de traiter une trés large zone sans bouger mécaniquement I'émetteur. La focalisation
dynamique permet d’envisager le traitement d’organes en mouvement rapide comme le cceur.
Les différences de morphologie des patients ne poseront pas de probléme car la zone a traiter
restera toujours dans la zone d’action du systeme. Cependant, il est nécessaire d’augmenter
encore la pression de focalisation pour atteindre le seuil de cavitation.
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D. Améliorations de la cavité réglables et mesures de fortes
pressions.

i. Lentille acoustique pour focaliser dans I'élévation.

Alors que les distances de propagation dans la cavité peuvent atteindre 2 meétres, il est
nécessaire de considérer la diffraction du faisceau dans la direction de I'élévation. Les barrettes
ultrasonores linéaires ont toujours une dimension en élévation beaucoup plus grande que le pas
inter-élément. La barrette que I'on a utilisée (Vermon, 1,5MHz, 128 éléments) posséde une
largeur en élévation de 20mm. Cette barrette n’étant pas focalisée en élévation, le faisceau a
proximité de la barrette reste plan. Ensuite, le faisceau diverge et sa largeur est plus que
doublée. On peut donc envisager d’utiliser une lentille en sortie de la cavité pour refocaliser
dans la direction de I’élévation dont on n’a pas le contréle avec le RT a deux dimensions.

Une lentille plan-convexe en PDMS (poly-diméthyl siloxane) a été fabriquée a I'aide d’un
moule en PVC. Pour calculer le rayon de courbure du moule, on utilise la relation des lentilles
minces :

1 oy -1 .
f—o_(n 1)(R1 RZJ (Eq. V-15)

eau

C,

ou fgy est la focale de la lentille, n= est 'indice acoustique du matériau de la lentille

(référence : eau, c, vitesse dans la lentille), R; est le rayon de courbure c6té incident dont le
centre est coté incident et R, est le rayon de courbure dont le centre est c6té transmission. Le
plus simple dans la réalisation est de choisir R; infini, c'est-a-dire qu’un c6té de la lentille est
plan. On a alors :

1__(n-9) (Eq. V-16)
fO RZ

Les propriétés acoustiques (vitesse du son, atiénuet densité) dans le PDMS ont été
évaluées par Valentin Leroy et Alice Bretagne:

Copus =1020M/ s
a =0,037.f *mm™ = 054dB/ mm*a f=1,5MHz
0 =102kg.m’

L’'impédance acoustique du PDMS est donc dgué&1,04MRa avec un coefficient de
réflexion de I'eau au PDMS de 0,18 ce qui restsoramable. En choisissant une focale de
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fo=80mm, on obtientR, =-37.6mm. La lentille obtenue par polymérisation a 60°C pendant 2h
est montrée FIG.V-16a).

FIG.V-16 a) Lentille acoustique en PDMS. b) TRC réglable équipée de sa lentille en
PDMS.

Pour valider la lentille, on place la lentille a I’extérieur du guide d’onde (cf FIG.V-16 b)) et
on procede a un scan avec I’hydrophone lors d’une focalisation a sa focale.

Elevationimm)

a0 40 20 B0 70 &0 50
Frofondeur (mm)

FIG.V-17 Scan d’amplitude en élévation et en profondeur (« beam plot ») normalisé a chaque
profondeur.

Grace a la mesure présentée sur la FIG.V-17, on vérifie que la lentille focalise bien a
80mm comme souhaité.

Il reste a évaluer le gain en amplitude et I’évolution des dimensions focales a I'ajout de la
lentille. Des scans au niveau du point focal sont réalisés. Sur la FIG.V-18 sont représentées
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I’'amplitude et I'énergie au foyer selon la profondeur et I'élévation, sans et avec lentille (a)-d)).
Sur les FIG.V-18 e) et f), les profils selon I'élévation et latéraux sont montrés.

a b _
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FIG.V-18 Effet de la lentille sur les dimensions focales. X: axe latéral, Y: élévation, Z:
profondeur. a) Scan amplitude YZ sans lentille. b) Scan amplitude YZ avec lentille. c) Scan énergie YZ
sans lentille. d) Scan énergie YZ avec lentille. e) Profil focal en élévation (amplitude normalisée). f)
Profil focal le long de I’axe latéral (amplitude normalisée).

Alors que les dimensions axiale et latérale du foyer ne sont pas affectées (AZ=7,5mm,
AX=1mm), on voit qu’on a pu réduire la taille du point focal de 20mm (largeur a -6dB) a 4mm. Il
en résulte un gain d’un facteur 2. Sans atténuation dans le PDMS, ce gain aurait du étre d’un
facteur 3 d’apres la formation de voies virtuelles avec et sans lentille. Or, I'épaisseur maximale
de la lentille (6,5mm) induit une atténuation de 3,5dB qui correspond a une perte d’un facteur
0,66 en amplitude. On retrouve la raison de ce gain d’un facteur 2 a I'ajout de la lentille qui est
donc du a I'atténuation importante dans le PDMS.

Avec I'ajout de la lentille, on a donc un gain total du systeme de x12,6 (22dB). Pour aller
plus loin, les parois réverbérantes de la cavité en duralumin ont pu étre améliorées.
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ii. Réflecteur parfait: interface eau/air.

Les parois de duralumin de la cavité possedent un facteur de réflexion de R d’apres les
impédances respectives de I'eau Z;=1,5MRa et du duralumin Z,=17,5MRa (,0=2740(g/m3
c=6398m/s):

2 1

Ce facteur de transmission peut étre plus grand avec un matériau plus rigide comme
I'acier par exemple. A I'opposé, I'air qui a une impédance acoustique de Z3=408 Ra du fait de sa
basse densité (p=1,2 kg/m’) et de sa faible célérité du son (c=340m/s). Le facteur de réflexion
eau/air est donc égal a :

R:ﬁ =-0,9995=-10
Z,+27Z,

Il est donc intéressant d’envisager une réflexion eau/air. De plus, aucune conversion de
mode élastique ne sera possible dans I'air. Pour I'émission de fortes pressions, la non-linéarité
acoustique peut aussi étre affectée par cette réflexion. A premiére vue, il parait difficile
d’adapter notre systéme vers une réflexion totale eau/air sur les parois. Au cours de la thése de
Mickael Tanter [20], le RT non-linéaire en onde plane a été abordé par inversion de polarité sur
un tambour de Mylar® , derriére lequel de I'air était piégé. La paroi de Mylar® est assez fine
pour étre transparente aux ondes acoustiques. Il a donc été possible d’imaginer un cadre en
téflon de mémes dimensions que nos plaques de duralumin (140x140x250mm) qui a servi a
tendre une feuille de Mylar® tout en piégeant de maniére hermétique une couche d’air de
2mm d’épaisseur (cf FIG.V-19).
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FIG.V-19 Cadre en téflon maintenant une feuille de Mylar® tendue et renfermant une couche
d’air de 2mm de maniére étanche. a) Vue en coupe. b) Réalisation avec feuille de Mylar® (Conception
& usinage : Abdelhak Souilah).

Des tests a haute pression ont révélé un phénomene qui n’a pas été pris en compte. Le
Mylar® est un matériau tres élastique : la feuille se déforme facilement et on peut difficilement
la casser en tirant dessus. La réciprocité du RT a été brisée par la force de radiation ultrasonore
faisant vibrer la feuille de Mylar® , méme si celle-ci a été tendue autant que possible. Pour
résoudre ce probleme, on s’est proposé de trouver un autre matériau qui n’était pas aussi
élastique : la feuille d’aluminium qui, a la différence du Mylar®, est fragile et plastique. Toute
déformation sur une feuille d’aluminium est irréversible. Sa faible élasticité provoquera
beaucoup moins de déformations sous I'effet de la force de radiation. Une feuille d’aluminium
d’épaisseur 80um, c'est-a-dire d’une épaisseur plus importante que I'aluminium ménager, a été
fixée au cadre. Son épaisseur permettait une rigidité suffisante a la tension mais lors de la
manipulation des parois, une attention particuliere fut requise pour ne pas appuyer sur la feuille
d’aluminium, ce qui aurait provoqué des déformations irréversibles et la nécessité de remplacer
la feuille.

Apres changement de la plague arriere et des deux plaques latérales (cf FIG.V-20), une
amplification d’un facteur 1,35 a été mesurée. Le systeme total cumule donc un gain de x17
(25dB).
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FIG.V-20 Vue de l'intérieur de la cavité équipe de parois parfaitement réfléchissante eau/air :
cadre maintenant un film d’aluminium tendu.

iii. Mesures de pression a forte puissance.

Les hydrophones a membrane dont on dispose au laboratoire sont des instruments
précis mais qui ne peuvent pas endurer des pressions au dessus de 4MPa et encore moins des
effets de cavitation qui se réveleraient destructeurs. De plus, les hydrophones ont une bande
limitée a 20MHz et une sensibilité variant en fonction de la fréquence. Une mesure quantitative
de signaux trés large bande s’avére étre complexe. Pour mesurer des fortes pressions au
laboratoire, nous disposons d’un interféromeétre hétérodyne [21]. Une membrane de Mylar®
(épaisseur: 12um) transparente aux ultrasons possédant un revétement optiguement
réfléchissant est fixée au bati de la cuve. Une fenétre optique taillée sur la cuve est dotée d’un
verre optique qui permet a un faisceau laser sonde de traverser et d’atteindre la membrane de
Mylar® . l'interférométre laser mesure alors sur une zone de 50um de large le déplacement de
la membrane de Mylar® lors du passage de I'onde acoustique. Le signal est mesuré avec un
échantillonnage a 250MHz ce qui permet de mesurer les hautes harmoniques générées par la
non-linéarité (=45 harmoniques jusqu’a 50MHz). Sur la FIG.V-21 a), on présente le dispositif
expérimental. La cavité est fixée a une tige verticale qui est reliée a un moteur 2 axes. Sur la
droite, un hydrophone est placé a la méme profondeur de faisceau que la membrane de Mylar®.
Ainsi, en translatant d’une position latérale a I'autre, on peut d’abord enregistrer les codas a
I'aide de I’'hydrophone puis focaliser des hautes pressions sur la membrane de I'interféromeétre.
La FIG.V-21b) présente une mesure du signal recu au foyer a puissance maximale de la baie
d’émission pour un signal d’apprentissage de 3 cycles de sinusoides (apodisé par une
gaussienne). A t=11,9us mais surtout a t=12,8us, I'onde présente un choc ou le signal de
pression est multi-valué a un temps donné. Dans cet exemple, les pressions positive et négative

201



atteintes sont respectivement de P,=24,4MPa et de P-=-8,5MPa. Sur le spectre (cf FIG.V-21c)),
on constate la présence d’harmoniques du signal de départ jusqu’a 50MHz. Ceci témoigne de la
présence de fortes non-linéarités au cours de la propagation.

g
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FIG.V-21 a) Dispositif expérimental : la CRT est fixée au moteur 2 axes. Un hydrophone permet
de mesurer les codas. L'interférométre laser mesure la focalisation par RT. b) Onde de choc de 3 cycles
mesurée au foyer grace a I'interférométre (P,=24,4MPa, P.=-8,5MPa). c) Spectre de I'onde de choc de 0
a 50MHz (dB).

Sur la FIG.V-22 sont montrés d’autres exemples de signaux de focalisation pour
différents signaux d’apprentissage. Avec notre systeme, il est possible de générer une onde de
choc large bande a 1 cycle (FIG.V-22a)). La pression minimale obtenue a été de -9,1MPa pour

I’exemple FIG.V-22b).
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FIG.V-22 a) Onde de choc large bande a 1 cycle (P,=29,6MPa, P.=-7,9MPa). b) Onde de choc a 2
cycles (P,=23,1MPa, P.=-9,1MPa).
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L'effet du signal d’apprentissage sur les valeurs de pression de focalisation s’avére tres
complexe. De futures études permettront peut-étre de trouver une méthode pour maximiser la
pression négative.

Par rapport a des systémes de focalisation tridimensionnelle, la non-linéarité acoustique
de notre systeme parait importante. Le fait qu’on soit limité a -9MPa vient du fait que I'on
focalise une onde quasi-cylindrique a deux dimensions. On peut I'expliquer de deux manieéres :

¢ Le long de I'élévation, I'onde est quasi-plane et on sait que les ondes planes possedent
de plus importants effets non-linéaires que les ondes qui diffractent.

¢ A intensités acoustiques égales, les fortes pressions sont confinées sur un plus petit
volume lors de la focalisation 3D du au gain d’antenne en focalisation. Les effets non-
linéaires sont sentis sur une plus petite distance.

La largeur du faisceau dans I’élévation conditionne grandement la non-linéarité et devra
étre plus importante pour atteindre les seuils de cavitation des tissus mous.

Néanmoins, on peut se demander si ces non-linéarités proviennent de la propagation a
I'extérieur de la cavité ou a l'intérieur. Or, les parois a coefficient de réflexion R = -1 ont
certainement un effet limitatif sur la non-linéarité dans la cavité, puisqu'ils transforment a
chaque réflexion un choc de compression en un choc d'expansion et vice-versa. Une
comparaison devra étre réalisée entre des parois métalliques a coefficient de réflexion positif et
des parois eau/air a coefficient de réflexion négatif.

iv. Conclusions sur le concept de cavité réglable.

En définitive, nous avons réalisé des simulations et des expériences pour démontrer la
faisabilité de régler la transmission d’une cavité a retournement temporel. Il existe des libres
parcours moyens optimaux autour de 1.=0,26L et I"=0,32L. Le rapport entre les amplitudes des
ondes balistiques dans les configurations avec et sans tiges donne un facteur de transmission
moyen de T=0,3. Le milieu multi-diffuseur inséré dans la CRT remplie de fluide fournit bien un
facteur de transmission compris entre la transmission d’une cavité solide (T=0,1) et ouverte
(T=1), tout en générant du désordre malgré une cavité a géométrie tres simple (guide d’onde
plan). Nous avons converti une sonde de diagnostic alimentée par des électroniques basse-
puissance en un transducteur de puissance (25dB de gain au foyer) avec une tres grande
capacité d’angulation de faisceau (16cm en latéral et 13cm en profondeur). Ce concept est
envisageable pour les thérapies de lithotripsie et d’histotripsie.
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E. La cavité tri-sonde: un premier pas vers le traitement
clinique.

i. Nécessité de la focalisation 3D.

Les pressions négatives obtenues jusqu’a présent ne sont pas suffisantes pour
I’histotripsie puisqu’elles sont en dessous du seuil de cavitation des tissus. Dans la partie D.iii,
nous avons énoncé les raisons de cette limitation dues a la non-linéarité locale de la
propagation acoustique. Il en résulte qu’il est nécessaire de focaliser avec une largeur de
faisceau plus importante dans le sens de I'élévation.

Une solution a ce probléme serait de réaliser une diffusion multiple a 3 dimensions grace
a des diffuseurs sphériques (ex : billes d’acier). Il y aurait de nouveau un milieu multi-diffuseur
optimal avec une certaine concentration de billes par unité de volume a une épaisseur de milieu
diffusant donnée. Le champ diffus généré aurait alors une corrélation spatiale de I'ordre de A/2
de maniére isotrope sur le plan de réception. Il serait nécessaire de disposer d’un émetteur doté
d’éléments dont la taille approcherait A/2 dans les deux directions (pour des éléments carrés).
Méme si ces émetteurs existent, notamment pour I'échographie 3D, le nombre d’éléments
reste aujourd’hui limité a 512 et la surface active qui en résulte est trés faible : $=128mm?
contre $=960mm?” pour une barrette 128 éléments de largeur en élévation 15mm. La puissance
acoustique de tels émetteurs est donc limitante a moins d’un effort technologique considérable.
En effet, une surface active équivalente a une barrette linéaire serait atteinte pour un nombre
d’éléments de 3840 posant alors un défi technologique tant au niveau des sondes que des
électroniques. Il faut donc considérer une solution plus simple a réaliser.

La solution pour laquelle nous avons opté est d’utiliser le phénomeéene de diffusion
multiple a deux dimensions sur plusieurs étages indépendants, une barrette linéaire étant
placée sur chaque étage. La focalisation en élévation se réalise alors a la sortie de la cavité grace
a une lentille acoustique.

ii. Présentation de la cavité tri-sonde.

Le prototype réalisé concerne des applications cardiaques. Pour réaliser le suivi et le
guidage du traitement, une sonde d’imagerie est couplée a la cavité. Cette sonde est un réseau
de phase (phased array) de type barrette cardiaque, avec une fréquence de 2,75MHz et un pas
inter-élément de 0,28mm (Vermon, Tours, France). Cette sonde est relativement petite et peut
donc étre placée a l'intérieur de la cavité. La placer a I'extérieur de la cavité poserait des
difficultés quand au positionnement sur le patient. La sonde est placée au centre de la sortie de
la cavité (cf FIG. V-23). Deux barrettes, utilisées pour le faisceau thérapeutique, sont disposées a
deux hauteurs différentes en élévation pour permettre |'élargissement du faisceau dans cette
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direction. La fréquence choisie est de 1MHz. Deux barrettes de 128 éléments, de pas inter-
élément 0,8mm et de largeur en élévation de 32mm ont été congues par IMASONIC (Besangon,
France). Ces barrettes ont la particularité d’avoir un backing lourd en acier permettant
d’évacuer la chaleur et donc d’envisager une utilisation a un temps de cycle de 25% pendant
plusieurs minutes.

FIG. V-23 Conception de la cavité tri-sonde. a) Vue d’ensemble : sonde d’imagerie, tiges d’acier
et paroi de la cavité. b) Vue de face : les deux barrettes sont placées a deux hauteurs différentes et la
barrette d’imagerie est placée au centre. c) Vue globale en coupe.

La lentille acoustique est placée au niveau de la surface active de la sonde d’'imagerie, en sortie
de la cavité. Selon notre conception, le faisceau en sortie possede une élévation de 110mm. Cela pose
des problémes que nous allons énoncer dans la partie suivante avant de proposer une solution.
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iii. Lentille acoustique TPX/PDMS.

Une lentille plan-convexe n’est tout simplement pas envisageable puisque son rayon de
courbure (R=37,6mm pour f=80mm) serait largement inférieur a la demi-largeur du faisceau.
Une premiére solution serait de réaliser une lentille concave-convexe réduisant ainsi les
courbures :

D’aprés I'Eq. V-15, la focale d’une lentille mince a double dioptre est de :

1. (n —1)(i - iJ (Eq. V-17)
fO Rl R2
Pour minimiser I'épaisseur de la lentille, on ppréndre les mémes courbureseR R, en
posant B=R;=-R,. On augmente alors le rayon de courbure d’'un @ac®epar rapport a une
lentille plan-convexe :

1 -1 2 ]
Lo 1)(ROJ (Eq. v-19

Dans notre cas, le rayon de courbure serait égal a Ro=75,3mm. |l est possible de réaliser
une telle lentille puisque la courbure est inférieur a la demi-largeur du faisceau. Toutefois, une
telle lentille serait tres épaisse en son centre : 46mm. L’atténuation au centre de la lentille serait
de 15dB ce qui est beaucoup trop important. Le PDMS est donc trop atténuant pour résoudre
notre problématique.

Dans la littérature, il existe un matériau appelé TPX de son nom commercial (Mitsui
Chemicals, Japon). Le nom scientifique de ce polymeére est polyméthylpenténe (PMP). Ce
matériau présente de grands avantages dans le domaine des ultrasons. Une plaque de TPX
(150x150%x22,5mm) a été achetée via le fournisseur Goodfellow. Des mesures en cuve ont
confirmé les valeurs données dans la littérature [22]. La vitesse du son mesurée dans
I’échantillon est de ctpx=2197 m/s et sa densité est de 0,82. Il en résulte que I'impédance
acoustique de ce matériau est de Zmpx=1,80MRa et est donc trés proche de celle de I'eau. On
peut qualifier ce matériau de « transparent aux ultrasons ». L'intérét d’avoir un matériau
transparent aux ultrasons avec une vitesse du son différente est la possibilité de réaliser une
lentille acoustique avec peu de pertes en réflexion. Pour notre systeme, le rayon de courbure
d’une lentille cette fois convexe-concave en TPX serait de Rrpx=-50,8mm ce qui est inférieur a la
demi-largeur du faisceau. La littérature donne des valeurs d’atténuation diverses [22]:
0,12dB/mm/MHz ou 0,16dB/mm/MHz selon la technique utilisée.
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Une mesure d’atténuation dans le TPX a été réalisée en cuve a l'aide d’une barrette
linéaire de fréquence centrale 1,5MHz et une bande passante a -3dB de 80%. Une onde plane
est émise depuis la barrette plongée dans I’eau. Le champ a la profondeur d’'imagerie de 11cm
est scanné a l'aide de notre hydrophone latéralement. La plaque de TPX est alors placée entre
I’émetteur et le récepteur et le champ résultant de I'émission de la méme onde plane est
scanné latéralement. L'atténuation en fonction de la fréquence est calculée en prenant le
rapport des moyennes spatiales des transformées de Fourier des signaux recus pour éviter les
fluctuations dues a la diffraction de I'onde plane. L'atténuation du TPX sur la plage 0,5MHz-
4MHz est présentée sur la FIG. V-24.

Atténuation TPX data 1: 0.10 dB/mm/MHz

| aa IMHZ 0 11+-0.04 dBimm
05F- | ===gajustement linsaire -
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04f

Atténuation [dB/mm)
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0.1

Fréquence (MHz)

FIG. V-24 Atténuation ultrasonore du TPX sur la plage 0,5MHz-3,5MHz. Courbe bleue : mesure
expérimentale. Pointillés rouges: régression linéaire donnant une pente de 0,10dB/mm/MHz.
Pointillés noirs: calcul de transmission théorique prenant en compte les multiples réflexions et
transmissions.

L’atténuation dans le TPX est linéaire en fréquence et mesurée a 0,10dB/mm/MHz et
I’atténuation a notre fréquence centrale est de 0,11dB/mm a 1MHz. Le TPX est donc un
matériau peu atténuant.

Revenons sur notre lentille convexe-concave en TPX. Pour profiter des propriétés
avantageuses de ce matériau, il est possible d’accoler deux lentilles de focale f; et f, pour
obtenir une lentille de focale fit en utilisant la loi de la somme des vergences. La
complémentarité des lentilles PDMS convexe-concave et de TPX concave-convexe permettra
d’obtenir une épaisseur constante le long de la lentille :
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Pour plus de simplicité de fabrication, nous utiliserons le méme rayon de courbure (en
valeur absolue) pour les 4 dioptres. La relation liant la focale totale avec le rayon de courbure
devient:

_nz)
=41 2/ Eqg. V-20
R (Eq )

1,1 _2n,
f f

tot

Nous obtenons un rayon de courbure de R;=-126,2mm (f;,:=80mm) ou de Ry=-157,8mm
(f.ot=100mm). Ce dispositif permet donc de multiplier la courbure par 2,5 par rapport a une
lentille convexe-concave de TPX seule. L’épaisseur de matériau traversée est ainsi grandement
diminuée.

Une mesure d’atténuation a été réalisée sur le PDMS RTV 615. Une plaque d’épaisseur
17mm a été fabriquée. Pour obtenir la plus faible atténuation possible, le mélange silicone +
réticulant (ratio 1 : 10) est laissé a température ambiante pendant 16h. Puis, I’échantillon est

placé en étuve a 40°C pendant 8h. La courbe d’atténuation en fonction de la fréquence est
montrée sur la FIG.V-25.

Atténuation PDMS : 0.13f'** dB/mm
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FIG.V-25 Atténuation ultrasonore du PDMS RTV 615 sur la plage 0,5MHz-3MHz. Courbe bleue :
mesure expérimentale. Pointillés rouges : régression linéaire en loi de puissance donnant a=0,13.f"*
dB/mm. Pointillés noirs : calcul de transmission théorique prenant en compte les multiples réflexions
et transmissions.
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forte amplitude. Application a I’histotripsie.

L’atténuation du PDMS suit une loi de puissance d’exposant 1,45. L’atténuation a 1MHz
est de 0,12 dB/mm. On a donc deux matériaux d’atténuations trés proches a 1MHz.

La lentille proposée est montrée sur la FIG. V-26. La distance focale peut étre fixée a
80mm (FIG. V-26a)) ou a 100mm (FIG. V-26b)). Cette lentille permet de réduire grandement
I’épaisseur de matériau traversée. L'épaisseur moyenne de la lentille a) est de 25,6mm et celle
de la lentille b) est de 20,1mm. On peut espérer une atténuation d’environ -2,2dB pour cette
derniere.
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FIG. V-26 Lentille a deux matériaux TPX/PDMS. La sonde d’imagerie « Phased array » est
placée au centre de la lentille. a) Focale a 80mm. b) Focale a 100mm.

Dans la partie suivante, nous montrerons la réalisation de cette cavité tri-sondes avec
des mesures de validation préliminaires.
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iv. Réalisation de la cavité tri-sonde.

La cavité tri-sonde a été réalisée entierement par notre mécanicien Abdelhak Souilah. La
premiére difficulté a été d’usiner une plaque de TPX avec les courbures de 157,5mm de part et
d’autre. Ensuite, il a été pris en compte que la cavité soit étanche pour pouvoir traiter des
animaux puis éventuellement des patients. Sur la FIG. V-27, différentes vues de la cavité tri-
sonde sont présentées. Il est a noter que la lentille en PDMS n’est pas montrée sur les photos.

FIG. V-27 La cavité tri-sonde, dispositif de thérapie-imagerie. a) Vue d’ensemble (capot
ouvert). b) Vue de face. c) Vue arriére : on repére le coffrage de la barrette d’imagerie ainsi que la
forét de tiges et les deux émetteurs de puissance.

Des premiers tests ont été réalisés en reliant les 256 éléments de nos deux réseaux a
une baie électronique (Corelec, France) entiérement programmable en émission.



Chapitre V - Cavité a retournement temporel réglable pour la génération d’impulsions ultrasonores de
forte amplitude. Application a I’histotripsie.

v. Validation de la lentille TPX/PDMS.

La cavité fut placée dans une cuve équipée d’un moteur 3 axes et d’'un hydrophone (HGL
200, Onda Corp, Etats-Unis). Pour visualiser I'effet de la lentille, des ondes planes ont été émises
depuis les deux transducteurs de 128 éléments. A chaque position |'énergie intégrée
temporellement est enregistrée pour donner la FIG. V-28 a). La focale est repérée trés
nettement. Les deux faisceaux se superposent a 102mm du centre optique de la lentille de TPX
comme montré sur la FIG. V-28b). La réalisation de nos deux lentilles est donc réussie.

Elévation (mm)

00 -40 -20 1] il
-40 -20 o n Profondeur (mm)
Profondeur (mm)

FIG. V-28 Validation de la lentille en émettant des ondes planes depuis les deux émetteurs
placés dans la cavité ; a) Energie émise par la lentille dans I'espace. b) Energie normalisée a chaque
profondeur. Le trajet du faisceau est cohérent avec la distance a laquelle est placée la lentille.

Des résidus du faisceau passent par la partie plane de la lentille, ce qui expliquer les
lobes d’énergie a la profondeur -50mm dans les parties inférieure et supérieure de I'image (FIG.
V-28b)). Ces résidus ne sont pas atténués par le passage par la lentille en PDMS. Ils peuvent
cependant étre éliminés en placant un réflecteur métallique aux extrémités de la lentille en TPX.

Notons que le retournement temporel pourra nous permettre de générer des fortes
pressions sur une étendue latérale de plus de 13cm comme montré précédemment sur la FIG.
V-15 alors que I'angulation du faisceau selon la profondeur sera probablement limitée a 2 ou 3
cm. Toutefois, la lentille est interchangeable facilement et le systéme pourra changer de
distance focale aisément.
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vi. Génération d’'impulsions grace a la cavité tri-sonde.

Une forét de tiges d’acier de diametre 1,5mm, avec une densité de 5 tiges/cmz, est
placée a la sortie de la cavité juste avant les lentilles. Ce milieu multiplement diffuseur est
caractérisé par un libre parcours moyen élastique de 1.=8,33m et un libre parcours moyen de
transport de [*=12,6mm. Une étude sera nécessaire pour valider le milieu optimal pour la
fréquence de 1MHz.

Des tests préliminaires ont été réalisés avec cette configuration. Les émetteurs ayant
50% de bande passante (centrée a 1MHz), la phase aller du retournement temporel est
effectuée en émettant des gazouillis (ou « chirp ») entre 0,2MHz et 1,9MHz. Les signaux
multiplement diffusés sont retournés temporellement et réémis sur I’hydrophone. Le maximum
d’amplitude de l'impulsion est calculé puis divisé par le gain en amplitude de I'émission
(compris entre 0 et 1) nous donnant la pression que I'on obtiendrait aprés interpolation linéaire
du résultat a basse puissance. Avec un gain de 0,1, nous obtenons une impulsion de pression
3MPa. Ainsi, sans adaptation d’impédance sur nos émetteurs, nous obtiendrions une pression
de 30MPa en extrapolation linéaire. Une simple adaptation d'impédance de nos émetteurs, sans
perte de bande passante, nous permettrait de multiplier par 10 la puissance transmise de
I’électronique a nos capteurs, ce qui multiplierait par 3,3 la pression obtenue. On peut alors
espérer atteindre 100 MPa en extrapolation linéaire. Ces mesures seront réalisées
prochainement.
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F. Conclusion.

Ce chapitre a permis d’introduire le concept de cavité a retournement temporel
réglable. Un milieu multi-diffuseur fut placé au niveau de la sortie d’'un guide d’onde
bidimensionnel de géométrie simple. Pour générer le maximum de vecteur d’onde angulaire,
I’émetteur choisi fut une barrette échographique standard avec un pas inter-élément de 0,75\
émettant a la fréquence de 1,5 MHz. La maitrise des parameétres effectifs du milieu
multiplement diffuseur (densité de diffuseurs, épaisseur du milieu) nous a permis d’obtenir le
meilleur compromis entre transmission et temps de réverbération. En effet, nous avons pu
montrer que ces deux caractéristiques ont la méme importance dans le but de générer la plus

grande amplitude d’impulsion possible en utilisant le retournement temporel 1-bit.

La répartition aléatoire de diffuseurs permet de ne pas filtrer de fréquences spatiales et
ainsi d’obtenir des performances d’angulation de faisceau focalisé d’une grande qualité. Grace a
une ouverture de 13cm, il est possible de focaliser de trés fortes pressions sur une étendue
latérale de 16cm et de 13cm en profondeur (-3 dB par rapport a I'axe du systeme).

Ce nouveau concept ouvre donc de nouvelles possibilités de thérapie ultrasonore
puisque le retournement temporel permet de générer des ondes de choc a des positions
éloignées et ce, sans bouger le systeme physiquement. En effet, dans chaque application de
thérapie ultrasonore, des systemes dédiés sont congus en fonction des contraintes
géométriques pour accéder a l'organe cible. Avec notre systéme, nous pouvons avoir
énormément de flexibilité. Cette flexibilité sera exploitée par la deuxieme version de cavité a
retournement temporel réglable : la cavité tri-sonde. Cette cavité vise des applications cliniques,
notamment cardiaques. Avec un guidage ultrasonore trans-thoracique, la sonde d’imagerie sera
positionnée dans un espace intercostal. Dés que le point a traiter est repéré sur I'image, il
pourra étre atteint directement par notre faisceau thérapeutique focalisé dynamiquement. Un
suivi du mouvement de la zone ciblée est aussi réalisable avec les électroniques actuelles et la
position du focus de thérapie pourra étre actualisée en temps réel.

La cavité tri-sonde sera optimisée avec la méme méthode que celle utilisée dans ce
chapitre et I'on pourra procéder a des mesures a hautes puissances. Les pressions que le
systéme géneére sont normalement suffisantes pour induire de la cavitation et réaliser des
traitements d’histotripsie avec focalisation dynamique 3D « large champ ».
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CONCLUSION

Dans cette thése, nous nous sommes efforcés de mettre la physique au service de la
thérapie médicale. Ces travaux de recherche ont été effectués dans une logique
multidisciplinaire a l'interface de la physique des ondes, de la biologie, de la médecine. De
nouvelles approches innovantes ont émergé de ce travail.

Tout d’abord, la propagation des ondes de cisaillement dans des tissus biologiques peut
étre étendue du domaine diagnostique vers le domaine thérapeutique. En effet, au cours d’un
traitement, qu’il soit thermique ou mécanique, les changements d’élasticité sont une
conséquence directe d’un changement de structure tissulaire. On a pu constater que les tissus
voient leur élasticité diminuer avec la température ce qui permet de réaliser une véritable
thermométrie par onde de cisaillement. En particulier, on a pu mettre en évidence l'intérét de
I’élastographie transitoire doté d’'un mode d’imagerie ultrarapide offrant une insensibilité aux
mouvements et une applicabilité in vivo. L'apparition d’'une lésion thermique ou mécanique
peut étre suivie avec une grande sensibilité et indépendamment de I’histoire du traitement.

Les changements d’élasticité permettent aussi d’'imager la formation de lésion en temps
réel. En hyperthermie ultrasonore, la lésion apparait avec une forte augmentation de rigidité
produite par la dénaturation irréversible des protéines. On peut alors prédire la suite du
traitement ou arréter le traitement si la Iésion a |a taille et la position voulues. Le méme concept
est applicable au suivi de I'histotripsie, lors de laquelle la Iésion se forme progressivement par
une fragmentation du matériel extracellulaire et des cellules. Nous avons vu que I'imagerie de
I’élasticité permet un acces a I'effet biologique dés le début du traitement avec une grande
sensibilité et nous avons vu comment quantifier I’élasticité jusqu’a la fin du traitement, lorsque
les conditions d’imagerie deviennent difficiles a cause de la présence de large bulles, de I’hypo-
signal et de la fluidification dans la Iésion.

En diagnostic ou en thérapie, I'imagerie de Iésion nécessite d’avoir un bon contraste,
une bonne résolution, une robustesse au bruit ainsi que une bonne quantification de I'élasticité.
Dans les premiers chapitres, nous avons montré des résultats obtenus grace a la méthode
d’inversion par temps de vol de l'onde de cisaillement, algorithme qui repose sur
I"'approximation des faibles contrastes d’élasticité. Cet algorithme permet dans une large
majorité de cas d’obtenir des cartes de module de cisaillement de grande qualité. Néanmoins, la
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mesure du temps de vol n’exploite que la phase de I'onde. Pour exploiter tout le champ spatio-
temporel, nous nous sommes proposés d’utiliser une approche optimale appliquée a
I’élastographie. Sous la forme d’un probléme de minimisation de colt, nous avons montré
mathématiqguement comment mettre en forme un algorithme itératif de reconstruction tout en
réalisant le lien entre les mathématiques et le sens physique de chaque étape. Sous
I"approximation acoustique, une batterie de tests réalisés dans différentes conditions a pu
mettre en évidence qu’il faut prendre en compte la diffraction hors-plan et I'atténuation.
L'intérét de cette technique d’inversion est la robustesse a la perte d’information. Cette
approche globale (et non locale) permet d’inverser |'équation de propagation et d'obtenir des
cartes a bon contraste et quantification avec une robustesse au bruit bien meilleure que les
approches locales. Il est possible de réaliser I'inversion dans des zones hypo-échogénes ou le
champ est inconnu, ce qui a un intérét clinique important dans le diagnostic et dans I'imagerie
de lésion en histotripsie. Néanmoins, cette approche est difficile a appliquer sur des données
expérimentales puisqu’elle nécessite la modélisation compléte de la propagation. Une expertise
en méthodes de régularisation serait la bienvenue dans la poursuite future de ce projet.

En dehors du suivi de lésion, nous avons introduit le concept de cavité a retournement
temporel a coefficient de transmission "réglable", permettant une focalisation dynamique 3D
"large champ" des faisceaux d'histotripsie. Cette focalisation 3D électronique est une clé pour
les applications de ['histotripsie en cardiologie, comme I'ont montré nos premiéres
expérimentations précliniques. Au cours de cette thése, j’ai démontré que le concept de cavité
"réglable" permettait d’obtenir une sonde d'histotripsie combinant bonne transmission et
bonne propriété de réverbération pour la focalisation 3D. De forme simple, la cavité profite du
désordre introduit par le milieu diffusant aléatoire qui permet non seulement d’augmenter la
compression temporelle en amplitude (jusqu’a 25dB de gain) mais aussi d’améliorer la largeur
d’angulation du faisceau (jusqu’a 20cm a -3dB). Aprés différentes améliorations dans la cavité
(lentille, parois eau/air...), nous avons constaté les limitations du systéme par rapport a la
focalisation non-linéaire a deux dimensions. Le faisceau doit focaliser dans les trois dimensions
si 'on veut atteindre le seuil de cavitation. Nous avons construit la cavité tri-sonde pour se
diriger vers des tests précliniques. Cette cavité est optimisée pour des applications cardiaques
et utilise une lentille acoustique originale a deux matériaux. Elle permet aussi I'imagerie
échographique grace a une sonde placée au centre. Ainsi, on pourra appliquer la méthode de
suivi par élastographie étudiée dans le chapitre IV.

Du point de vue personnel, j’ai adoré travailler dans cet environnement dynamique et
valorisant et j'ai été passionné par ce sujet de thése ou j'ai pu aborder a la fois expériences et
simulations sous différents angles. J’ai été encore plus enthousiaste au commencement du sujet
sur la cavité qui mélange beaucoup de concepts qui ont émergés du laboratoire pour I'appliquer



concrétement a résoudre une problématique médicale. Jespére que c’est le début d’une
approche translationnelle qui aura un impact clinique notable.
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