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Résumé de la these

RESUME DE LA THESE EN FRANCAIS

L’'imagerie ultrasonore est couramment utilisée en clinique pour le diagnostic du
cancer du sein. Cependant, elle ne permet pas encore de différencier certaines tumeurs
bénignes de cancers, ni de caractériser précisément le type de tumeur observé. Dans cette
these, nous nous sommes donc intéressés aux potentiels apports de nouveaux modes
ultrasonores développés par la recherche ces derniéres années pour dépasser ces limites.
Nous avons choisi d’effectuer notre imagerie en 3D pour décrire les tumeurs, parfois
hétérogeénes, dans toute leur complexité. Pour cela, nous avons développé une nouvelle
approche tomographique a l'aide d’'une sonde linéaire et d'un ensemble de moteurs.
Ce choix a principalement été porté par la plus grande sensibilité des sondes linéaires par

rapport aux sondes matricielles et leur plus grande disponibilité.

Le premier chapitre présente l'état de l'art et se concentre d’abord sur une
présentation du cancer du sein. Sans étre exhaustif, nous cherchons a montrer la diversité
de la maladie puis a présenter les principales méthodes de dépistage et de diagnostic. Lors
de sa progression, le cancer modifie 'environnement de nombreuses cellules non
tumorales provoquant des remaniements importants en particulier de la vascularisation
sanguine et de la structure des fibres de collagéne. Apres une courte introduction aux
ultrasons biomédicaux, nous détaillons ensuite les modalités d'imagerie utilisées pendant
cette these : le mode B pour I'image anatomique, I’élastographie par onde de cisaillement
(shear wave elastography - SWE) pour la rigidité des tissus, le Doppler ultrarapide pour
la vascularisation sanguine, la microscopie par localisation ultrasonore (ultrasound
localization microscopy — ULM) pour la microvascularisation sanguine et I'imagerie du
tenseur de rétrodiffusion (backscatter tensor imaging - BTI) pour I'orientation des fibres

des tissus.

Le second chapitre de cette thése propose une nouvelle méthode tomographique pour
réaliser un BTI en 3D en utilisant une sonde linéaire et un jeu de moteurs. Nous montrons
sur une série de fantomes ultrasonores que notre méthode de BTI est bien capable de

mesurer |'orientation d’'un milieu.

Le troisieme chapitre décrit la mise au point d’'un nouveau fantéme ultrasonore
permettant de valider une séquence multiparamétrique 3D comprenant le BTI développé

au chapitre II, un Doppler ultrarapide et un SWE.
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Résumé de la these

Le quatrieme chapitre teste notre méthode d’acquisition 3D (SWE - BTI) sur des
tumeurs mammaires humaines ex vivo. En partenariat avec l'Institut Curie, nous
apportons de premiers éléments de preuve que le BTI permet de repérer I'organisation
des fibres de collagene dans les tumeurs mammaires. Par cette étude, nous montrons que
le BTI pourrait également apporter de nouveaux biomarqueurs pertinents pour améliorer

la caractérisation non invasive du cancer du sein.

Enfin, le dernier chapitre applique notre stratégie d’acquisition multiparamétrique
(SWE - BTI - Doppler - ULM) in vivo sur des modeles précliniques transgéniques de cancer
du sein. Nous montrons la faisabilité de notre méthode par tomographie. Durant sept
semaines de croissance tumorale, pour chaque tumeur, nous avons mesuré la rigidité,

cartographié la vascularisation et estimé I'orientation des tissus.

Ce travail représente une premiere étape en vue de l'utilisation de l'imagerie
multiparamétrique ultrasonore 3D pour le diagnostic des tumeurs du sein en clinique.
A terme, cette méthodologie pourrait permettre de réduire le nombre de biopsies et
d’améliorer la prise en charge des patients grace a une meilleure caractérisation précoce

des tumeurs.
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Résumé de la these

ENGLISH THESIS SUMMARY

Ultrasound imaging is commonly used in clinical practice for the diagnosis of breast
cancer. However, it still does not allow us to discriminate benign tumors from cancers,
nor to characterize precisely the type of tumor observed. In this PhD thesis, we evaluated
the potential contributions of new ultrasound modalities developed in research in recent
years to overcome these limitations. We chose to perform our imaging in 3D to describe
in all their complexity the tumors, often heterogeneous. For this, we used a linear probe
and a set of motors to perform tomographies and reconstruct volumes. This choice was
mainly made because of the greater sensitivity of linear probes compared to matrix

probes and their greater availability.

The first chapter presents the state of the art. It first focuses on a presentation of breast
cancer. Without being comprehensive, we highlight the diversity of the disease and
present the main screening and diagnostic methods. During its progression, a cancer
modifies the behavior of many non-tumoral cells causing important changes in
vascularization and the structure of collagen fibers. After a short introduction to
biomedical ultrasound, we detail the imaging modalities that were used during this PhD
thesis: B-mode for anatomical imaging, shear wave elastography (SWE) for tissue
stiffness, ultrafast Doppler for vascularization, ultrasound localization microscopy (ULM)
for microvascularization, and backscatter tensor imaging (BTI) for tissue fiber

orientation.

The second chapter of this thesis introduces a new method to perform 3D BTI using a
linear probe and a set of motors. We show on a series of ultrasound phantoms that our

BTI method is able to measure the orientation of a medium.

The third chapter presents the development of a new ultrasound phantom allowing to
validate a 3D multiparametric sequence including the BTI method developed in chapter

[I, ultrafast Doppler imaging and SWE.

The fourth chapter tests our 3D acquisition method (SWE - BTI) on ex vivo human
tumors. In collaboration with the Institut Curie, we provide first evidence that BTI can
identify collagen organization in tumors. We also demonstrate that BTI could provide new

relevant biomarkers to improve the non-invasive characterization of cancer.
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Résumé de la these

Finally, the last chapter applies our SWE - BTI - Doppler - ULM acquisition strategy in
vivo to preclinical transgenic breast cancer models. We show the feasibility of our
tomography-based method. During seven weeks of tumor growth, we measured the

tumor’s stiffness, vascularization and fiber orientation.

This work represents a first step towards the use of 3D multiparametric ultrasound
imaging for clinical diagnosis of breast tumors. In the long run, this methodology could
reduce the number of biopsies and improve patient care through early tumor

characterization
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Liste des abréviations

LISTE DES ABREVIATIONS

2D : Deux dimensions

3D : Trois dimensions

4D : Quatre dimensions (3D + temps)

AF : Anisotropie fractionnelle (du BTI)

BI-RADS : Breast imaging reporting and data system

BTI : Backscatter tensor imaging (imagerie du tenseur de rétrodiffusion)

CEUS : Contrast-enhanced ultrasound (imagerie ultrasonore de contraste)

CI-TNS : Carcinome invasif de type non spécifique (autrefois carcinome canalaire invasif)
Co : Cohérence (du BTI)

dB : Décibel

DTI ou MR-DTI : Magnetic resonance diffusion tensor imaging (imagerie de diffusion par
résonance magnétique)

ECG : Electrocardiogramme

EE : grade Elston-Ellis

ETI : Elastic tensor imaging (imagerie par tenseur élastique)

GEMM : Genetic engineered mouse model (modele de souris génétiquement modifiée)
HES : Hématoxyline, éosine, safran

HER2 : Human Epidermal Growth Factor Receptor-2 (récepteur 2 du facteur de croissance
épidermique humain)

IRM : Imagerie par résonance magnétique

MMTV-PyVT : Mouse Mammary Tumor Virus encoding the Polyoma Virus middle T (Virus
murin de tumeur mammaire encodant le virus polyoma middle T - équivalent a MMTV-
PyMT)

PSF : Point spread function (fonction d’étalement du point)

RF : Radiofréquence (signal)

SACF : Spatially averaged coherence factor (facteur de cohérence moyenné spatialement)
SEM : Standard error of the mean (erreur type)

SHG(M): Second harmonic generation (microscopy) (microscopie de seconde
harmonique)

SLIM : Spatial light interference microscopy (microscopie spatiale a interférence
lumineuse)

SLSC : Short-lag spatial coherence (cohérence spatiale sur faible intervalle®)
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Liste des abréviations

SVD : Singular value decomposition (décomposition en valeurs singuliéeres)

SWE : Shear wave elastography (élastographie par onde de cisaillement)

TACS : Tumor-associated collagen signature (signature du collagéne associé a la tumeur®)
TG : Transgénique

TLV : Taille latérale des voxels

ULM : Ultrasound localization microscopy (microscopie par localisation ultrasonore)

VOI : Volume of interest (volume d’intérét)

WT : Wild-type (type sauvage)

*:traductions francaises proposées dans cette these en I'absence de traduction antérieure
retrouvée
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Chapitre 1 Introduction

1 LE(S) CANCER(S) DU SEIN
1.1 Etat des lieux épidémiologique

1.1.1 Dans le monde

En 2020, le cancer du sein était le type de cancer le plus répandu dans le monde avec
plus de 2 261 000 cas (11,7 % des cancers), devant le cancer des poumons (2 207 000
cas). Chez les femmes, pres d’un cancer sur quatre est un cancer du sein. La probabilité
pour une femme de développer un cancer du sein avant 74 ans est de 5,20 %, et celle d’en
décéder de 1,49 %. Bien que considéré comme un cancer de bon pronostic lorsque
diagnostiqué a un stade précoce, plus de 685 000 personnes sont décédées d'un cancer
du sein en 2020 (6,9 % des déces dus a un cancer). Ceci fait du cancer du sein le quatrieme
cancer le plus mortel derriere ceux des poumons, du foie et de I'estomac (Sung et al. 2021).
Notons enfin que si le cancer du sein est principalement féminin, les hommes

représentent environ 1 % des cas (Xu et al. 2021).

Pour comparer le taux d’incidence? en différents lieux ou a différentes époques, il est
nécessaire de le normaliser selon I'age de la population (age-standardized rate — ASR). Le
taux fictif ainsi obtenu correspond au taux d’incidence qui aurait été observé pour une
pyramide des ages donnée. En effet, 'age de la population étant un facteur majeur influant
sur le nombre de cancers, cette méthode permet de s’affranchir de ce biais (population
vieillissante par exemple). Le résultat dépend alors de la pyramide des ages utilisée pour

normaliser les données, variable selon les études.

Sil'on s’intéresse a la répartition géographique du cancer du sein, on constate que les
taux d’'incidence normalisés sont plus élevés en Amérique du Nord, en Océanie et en
Europe par rapport a ceux en Amérique Latine, en Afrique et en Asie. En revanche, le taux
de mortalité normalisé est plus élevé en Afrique que dans les autres continents (Figure 1,
J. Ferlay et al.,, 2020). Ces comparaisons sont néanmoins a relativiser puisque le dépistage
est tres variable selon les pays. Ces chiffres démontrent la forte présence de la maladie

sur 'ensemble des continents.

! ’incidence correspond au nombre de nouveaux cas sur une année. Le taux d’incidence est le nombre de
cas sur une année rapporté a une taille de population (généralement a 100 000 habitants).
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Taux d'incidence normalisé Taux de mortalité normalisé
du cancer du sein chez les femmes du cancer du sein chez les femmes
(pour 100 000) (pour 100 000)
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Figure 1 : Taux d'incidence et de mortalité normalisés par I'dge des populations du cancer du sein en 2020 chez les femmes
sur les différents continents selon GLOBOCAN (]. Ferlay et al. 2020). Note : L’Amérique Latine contient également les
Caraibes.

Le taux d’incidence normalisé du cancer du sein augmente continument depuis 1990.
Les pays africains et asiatiques enregistrent une forte hausse sur la période ; le taux
d’incidence normalisé des pays européens stagne depuis 2000 et celui des pays
américains décroit lentement depuis 1995. A l'inverse, le taux de mortalité normalisé
décroit sur la méme période. Cette décroissance générale cache toutefois de grandes
disparités. En Europe et en Amérique, cette décroissance est forte, alors qu’en Afrique et
en Asie le taux de mortalité augmente (Vos et al. 2020) (Figure 2). Par ailleurs, le nombre
global de cancers du sein ne cesse d’augmenter chaque année, porté par I'augmentation
du taux d’incidence normalisé par I'age combiné a I'accroissement et au vieillissement de

la population mondiale.

Taux d’incidence normalisé Taux de mortalité normalisé
du cancer du sein chez les femmes du cancer du sein chez les femmes
(pour 100 000) (pour 100 000)
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Figure 2 : Taux d'incidence et de mortalité normalisés selon I'dge des populations du cancer du sein chez les femmes en
Amérique, Europe, Asie et Afrique et dans le monde. Données extraites du Global Health Data Exchange query tool (Vos et
al. 2020)
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1.1.2 En France

La France, comme le reste des pays occidentaux, compte un nombre plus important de
cancers du sein que la moyenne mondiale. En 2020, on a recensé 58 083 nouveaux cas de
cancers du sein et 14 183 déces. Le taux d’incidence normalisé chez les femmes était de
99 pour 100 000 contre 48 pour 100 000 en moyenne mondiale. Le taux de mortalité
normalisé par I'age chez les femmes était de 15,6 pour 100 000 contre 13,6 pour 100 000

en moyenne mondiale (Sung et al. 2021).

Le taux de mortalité normalisé! est en baisse depuis 1990. Le taux d’incidence
normalisé était croissant entre 1990 et 2003 et diminue depuis (Vos et al. 2020) (Figure

3).

Taux d’incidence du cancer Taux de mortalité du cancer
du sein chez les femmes en France du sein chez les femmes en France
(pour 100 000) (pour 100 000)
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Figure 3 : Taux d'incidence et de mortalité du cancer du sein chez les femmes en France. Données extraites du Global Health
Data Exchange query tool(Vos et al. 2020)

1.2 Description

1.2.1 Le sein

Le sein est un organe composé de canaux, de glandes, de graisse et d’autres tissus
conjonctifs. Le réseau de canaux galactophores, organisé en ramifications, relie le
mamelon aux lobules mammaires et permet 'acheminement du lait. Ces éléments sont

entourés de tissu adipeux et d’autres tissus conjonctifs (Figure 4). Les hommes possédent

11’age moyen de la population francaise est passé de 36,9 ans en 1991 a 41,7 ans en 2019 (Insee 2022).
L’ASR permet de s’affranchir de I'influence du vieillissement.
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également I'ensemble de ces structures, mais atrophiées, ce qui explique qu’ils puissent

étre atteints de cancers du sein.

Cage thoracique

Muscles pectoraux

Lobules'

Figure 4 : Schéma anatomique du sein, de Patrick J. Lynch sous licence CC BY 3.0, traduction des légendes en frangais

1.2.2 Description générale du cancer et facteurs de risque

Lors de la division cellulaire, 'ADN (acide désoxyribonucléique, contenant le code
génétique de la cellule) est parfois altéré. Des mécanismes de contrdle permettent
normalement de réparer ou de détruire la cellule mutante. Si ces derniers échouent et que
la mutation promeut la multiplication cellulaire, la cellule mutante va donner naissance a
une tumeur, c’'est-a-dire une excroissance de tissus. Cette tumeur peut étre soit bénigne,
comme c’est le cas pour les grains de beauté ou la plupart des kystes, soit maligne. Dans
les cas malins, on parlera de cancers. Une partie des cellules de ces tumeurs pourra se
détacher puis migrer pour se fixer sur un autre organe. Ce sont les métastases.
La dénomination d’un cancer, dit « du sein » par exemple, est donnée selon 'emplacement

de la tumeur d’origine, dite « tumeur primaire ».

La Haute Autorité de santé (HAS) a identifié plusieurs facteurs de risque pour le cancer
du sein présentés dans le document « Dépistage et prévention du cancer du sein »
(HAS 2015). En particulier, 'apparition d'un cancer du sein est corrélée a I'age, a un
antécédent de cancer du sein, a des antécédents familiaux de cancer du sein, a une
irradiation thoracique a haute dose, ou encore a des mutations génétiques

(principalement les mutations BRCA1 et BRCA2 pour breast cancer 1 et 2 portées par
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1 femme sur 500). Certains facteurs sont fortement suspectés d’étre liés a I'apparition du
cancer du sein, tels qu'une densité mammaire importante apres la ménopause ou la prise
d'un traitement hormonal substitutif pendant la ménopause. D’autres facteurs sont
aujourd’hui étudiés pour déterminer leur réle dans I'apparition du cancer du sein, comme
I'exposition a certains produits chimiques, certaines habitudes alimentaires
(consommation d’alcool, alimentation riche en graisses animales...), la nulliparité! ou

’age tardif a la premiere naissance (apres 30 ans).

1.2.3 Types de tumeurs malignes

Les carcinomes? mammaires se subdivisent en différentes catégories. La premieére
dépend des cellules qui ont donné naissance a la tumeur. Dans 70 % des cas, cette
derniére est issue des canaux galactophores ; elle est dite canalaire. Dans 15 a 20 % des
cas, la tumeur nait des cellules des lobules ; elle est alors dite lobulaire (World Health

Organization 2020). Les cas restants représentent des formes rares de la maladie.

Les tumeurs malignes sont ensuite classées selon leur agressivité, on parle de grade.
Il existe différentes échelles mais les plus utilisées sont celles de Scarff, Bloom and
Richardson (SBR) ou d’Elston et Ellis (EE). Le grade dépend de parametres
anatomopathologiques des cellules : de la forme de leur noyau, de leur architecture et de
leur activité mitotique. Un carcinome peu agressif sera noté de grade 1 (évolution lente)

quand un carcinome tres agressif sera noté de grade 3 (évolution rapide).

Enfin, I'analyse immunohistochimique évalue la réponse des cellules prélevées a
I'cestrogene et a la progestérone (récepteurs hormonaux). Elle permet également de
mesurer I'expression de la protéine HER2 (human epidermal growth factor receptor-2) et
la présence de l'antigéne Ki-67 (marqueur de prolifération). Ces scores permettent de
classer les carcinomes dans les catégories «luminal A» ou «luminal B » (réponse

hormonale positive de la tumeur a l'cestrogene ou a la progestérone?3), « HER2+ »

1 Femme n’ayant jamais accouché.

Z Les carcinomes sont des tumeurs malignes développées a partir d'un tissu épithélial (comme la peau ou
les muqueuses). Dans le cas du sein, on peut aussi parler d’adénocarcinomes puisque les tissus du sein sont
constitués d’épithéliums glandulaires.

3 Sile score de Ki-67 ou de mitose est élevé ou sila tumeur est HER2 positive, le cancer sera classé luminal B.
Sinon, il est classé luminal A. Les tumeurs de type luminal B sont plus proliférantes (agressives) que les
tumeurs classées luminal A.
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(présence de HER2), «triple négatif» (absence de réponse aux trois tests).

Cette classification est pronostique et permet d’adapter le traitement.

1.2.4 Développement et stades

1.2.4.1 Phases pré-cancéreuses

Une augmentation du nombre de cellules mammaires n’est pas toujours signe de
cancer. Dans un premier temps, quand la taille typique de la tumeur est de 2-3 mm, on
parle d’hyperplasie. Si les cellules qui se multiplient s’averent anormales! lors de leur
inspection au microscope, on parle dhyperplasie atypique (plus précisément
d’hyperplasie canalaire atypique ou d’hyperplasie lobulaire atypique selon les cellules
concernées). La présence d’'une hyperplasie atypique augmente le risque d’apparition
d’un cancer du sein (Ma and Boyd 1992). Les patientes chez qui une hyperplasie atypique

est détectée suivent par la suite un schéma de dépistage renforcé.

Lorsque des cellules sont identifiées comme cancéreuses mais présentes
exclusivement dans les canaux ou les lobules sans rupture de la paroi de ces derniers, on
parle de carcinomes in situ. De la méme facon que pour les hyperplasies, ils se
décomposent en carcinomes canalaires in situ (CCIS) et carcinomes lobulaires
in situ (CLIS). Ils sont dénommés carcinomes de stade 0. Les CLIS sont considérés
aujourd’hui comme bénins (Hortobagyi et al. 2017). Les CCIS demandent généralement
un traitement afin d’éviter qu'ils ne se développent en cancers. Ils peuvent se propager a
travers tout l'arbre galactophore et former des réseaux de plusieurs centimeétres.
Néanmoins, les choix thérapeutiques a ce stade sont moins lourds qu’aux stades suivants
et le pronostic est excellent (mortalité de 3,3 % a 20 ans, rechutes comprises (Narod et al.

2015).

1.2.4.2 Phases cancéreuses : l'invasion tumorale

Le début d'un cancer est caractérisé par la propagation des cellules tumorales en
dehors des canaux galactophores ou des lobules. On parle alors de carcinome invasif.
Lors de son développement la tumeur primaire grossit. Ensuite, certaines cellules

cancéreuses se détachent pour former des métastases. Elles se déplacent d’abord dans le

1 Les cellules sont considérées anormales sur la base de paramétres cytologiques et architecturaux. Il est
également possible de réaliser des immunohistochimies complémentaires (CK5/6, CK8/18). Toutes ces
analyses se font sur des échantillons biopsiés.
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systéeme lymphatique et se retrouvent dans les ganglions lymphatiques présents au
niveau des aisselles avant de se propager dans d’autres organes du corps. Cette derniere
phase correspond a un cancer métastasé et nécessite un traitement systémique de

'intégralité de 'organisme pour combattre les tumeurs secondaires.

La classification de référence des stades de cancer provient de I’American Joint
Committee on Cancer (A]CC) dont la 8¢me et derniere mise a jour date de 2017. Elle permet
d’estimer le pronostic du cancer et d’adapter la réponse thérapeutique. Elle dépend de la
taille de la tumeur primaire T, de la présence de métastases dans les ganglions
lymphatiques N, de la présence de métastases distantes M mais aussi du type de tumeur
(grade et type immunohistochimique, section 1.2.3). La classification complete est
consultable dans I'édition régulierement mise a jour de I’AJCC Cancer staging manual
(Mahul B. Amin et al. 2017). En premieére approximation, on peut résumer de facon

simplifiée I'organisation des stades de la maniere suivante :

e Stade 1: Tumeur primaire de petite taille (< 2 cm) et absence de métastases

dans les ganglions lymphatiques

e Stade 2 : Tumeur de taille moyenne (2 a 5 cm) ou détection de métastases dans

les ganglions lymphatiques
e Stade 3 : Présence importante de métastases dans les ganglions lymphatiques

e Stade 4 : Présence de métastases distantes

1.2.5 Le microenvironnement tumoral

Les cellules cancéreuses agissent sur leur microenvironnement ou stroma. Elles
peuvent par exemple provoquer la nécrose de certaines zones et l'apparition de
calcifications. Certaines modifications facilitent leur développement. La croissance
tumorale favorise ainsi I'apparition de nouveaux vaisseaux sanguins (angiogenese),
souvent de facon anarchique mais augmentant néanmoins son apport énergétique.

La réorganisation de la matrice extracellulaire! joue également un réle dans la capacité

1 Constituée de I'ensemble des macromolécules extracellulaires, la matrice extracellulaire est structurée par
des fibres de collagéne et les filaments d’élastine. La structure, 'adhérence et le mouvement des cellules
dépendent de ses propriétés.
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de la tumeur a envahir la zone environnante. Ces phénomenes commencent dés le stade

in situ et s’intensifient lors de la phase invasive.

Les fibroblastes associés aux cancers (cancer-associated fibroblasts - CAF) et les
macrophages associés aux tumeurs (tumor-associated macrophages - TAM) sont
également affectés par la proximité des cellules tumorales. Le role normal de ces cellules
les conduirait a limiter la propagation du cancer. Cependant, les CAF et les TAM
promeuvent la prolifération cellulaire ainsi que I'angiogenese, et réorganisent la matrice
extracellulaire. Ils sont ainsi partiellement responsables de la résistance au traitement de

certaines tumeurs (Raskov et al. 2021).

Enfin, les cancers réorganisent les fibres de collagene qui composent la matrice
extracellulaire. Les différentes réorganisations du collagéne, appelées tumor-associated
collagen signatures (TACS), semblent correspondre a différents stades de progression du
cancer du sein. Dés le stade in situ, la tumeur augmente la densité du collagéne de la
matrice extracellulaire, provoquant une rigidification locale. Puis, lors du stade infiltrant,
les fibres de collagéne cessent d’entourer la tumeur (organisation tangente) pour former
dans certaines zones des faisceaux normaux a la surface de la tumeur (Figure 5).
Ces faisceaux seraient des promoteurs de l'invasion tumorale (Bourgot et al. 2020).
La fonction précise de tous les TACS identifiés demeure un sujet de recherche ouvert en

biologie (Brett et al. 2020 ; Xi et al. 2021).

2 DEPISTAGE ET DIAGNOSTIC DANS LE CANCER DU SEIN

2.1 Dépistage

Dans de nombreux pays, un dépistage généralisé du cancer du sein est aujourd’hui
en place. Il est justifié par la forte incidence du cancer du sein et I'amélioration du
pronostic lorsque celui-ci est détecté dans une phase précoce. Sans ces dépistages, la
plupart des cancers seraient découverts a des stades beaucoup plus avancés puisque les
tumeurs sont pour la plupart indolores. En France par exemple, les femmes entre 50 et
74 ans sans facteurs de risque particuliers sont invitées tous les deux ans a participer a

un dépistage.

Dans le cas général, le dépistage consiste en une mammographie (2 incidences de

rayons X) et un examen clinique. Si 'image est classée comme normale ou bénigne par un
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Progression tumorale
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Figure 5: Schéma du remodelage du microenvironnement lors de la progression tumorale dans le cancer du sein.
Le passage d’'une tumeur bénigne a un carcinome in situ est associé a une réorganisation progressive du
microenvironnement tumoral. Le stade invasif est atteint lorsque la membrane basale est rompue permettant aux cellules
de se propager a d’autres tissus. Dés le stade in situ les fibres de collagéne se réorganisent. Lors du stade invasif, en plus
des fibres de collagéne paralléles a la tumeur (TACS-2), des faisceaux de fibres perpendiculaires a cette derniére (TACS-3)
apparaissent. Ceux-ci favorisent la migration des cellules cancéreuses envahissantes. Schéma de Bourgot et al,, 2020 sous
licence CC-BY 4.0, traduction des légendes en frangais.

premier radiologue, alors une deuxiéme lecture est réalisée par un autre radiologue.

En cas d'image suspecte, une étape de diagnostic commence.

Les techniques de dépistage reposent majoritairement sur leur grande sensibilité c’est-
a-dire leur faible nombre de faux négatifs 1. Lors de cette étape, l'objectif de la
mammographie est de repérer toute masse suspecte. En 2017-2018, 13,7 % des cancers
détectés étaient au stade in situ (stade 0) et 77,2 % des cancers invasifs détectés n’avaient
pas développé de métastases (stades 1-2-3). Néanmoins, la valeur prédictive positive? du

dépistage avec la seule mammographie n’était que de 9,7 % (Santé Publique France 2021).

1 La sensibilité d’un test correspond au nombre de cas positifs détectés (vrais positifs) divisé par le nombre
de cas positifs réels (vrais positifs + faux négatifs).

Z La valeur prédictive positive (VPP) correspond au nombre de cancers dépistés parmi les mammographies
jugées positives en premiere ou deuxiéme lecture. En d’autres termes, seules 9,7 % des mammographies
jugées arisque se sont finalement avérées étre des cas de cancers.
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2.2 Diagnostic

Lorsqu’au dépistage une masse est suspectée d’étre cancéreuse, les radiologues
cherchent a poser un premier diagnostic pour orienter la prise en charge. Pour cela, ils
peuvent s’appuyer au besoin sur des examens complémentaires notamment des
agrandissements ou de nouvelles incidences de la mammographie, une échographie ou

une imagerie par résonance magnétique (IRM) (HAS 2015).

L’interprétation des radiologues se fait selon I'échelle BI-RADS (breast imaging-
reporting and data system) aussi appelée ACR (American College of Radiology) et comporte
5 + 2 niveaux (Tableau 1). Le classement est établi a partir de caractéristiques
morphologiques de la masse suspecte identifiée sur les différentes imageries (forme,
présence de calcifications...). A partir d’'une image classée BI-RADS 4 correspondant a un

risque de tumeur maligne estimée a plus de 2 %, une biopsie est effectuée pour fixer le

diagnostic.
BI-RADS Signification Suivi Probabilite
de cancer

0 Résultat en attente - -

1 Imagerie normale Aucun jusqu’au ~0 %
(aucune anomalie détectée) prochain dépistage 0

2 Anomalie bénigne Aucup jusquau ~0%

prochain dépistage
3 Anomalie probablement bénigne Suivia programmer <2%

a 6 mois

Anomalie indéterminée .
4 Biopsie >2%
ou suspecte

Anomalie évocatrice .
5 ) Biopsie 295%
d’un cancer

Anomalie classée .
6 ) o Traitement -
comme maligne via biopsie

Tableau 1 : Echelle BI-RADS

Les biopsies permettent d’obtenir des cellules de la tumeur suspecte pour les analyser
en laboratoire d’histologie. Selon la taille du prélevement, on parle de cytoponction, de

microbiopsie ou de macrobiopsie.

Les pathologistes se servent des biopsies pour déterminer le type de la tumeur (section
1.2.3) et certains parameétres d’invasion locale vers les nerfs (infiltration périnerveuse)
ou vers les vaisseaux sanguins (emboles vasculaires). Tous ces éléments permettent

d’établir un diagnostic personnalisé et d’orienter les choix de traitement.
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Néanmoins, cet examen est douloureux, stressant et chronophage. De plus, des traces
de cancer ne sont trouvées que dans 28,6 % des biopsies réalisées (Lehman et al. 2017).

Dans plus de deux tiers des cas, la biopsie pourrait donc étre évitée.

2.3 Role des techniques d’'imagerie

Comme discuté précédemment, I'examen radiologique constitue la premieére étape
pour établir un diagnostic. La radiographie X est la plus utilisée et peut étre complétée par
des examens IRM ou ultrasonores. Plus les techniques d’'imagerie permettront d’affiner le
diagnostic, plus le nombre de biopsies inutiles pourra étre diminué, réduisant par la
méme occasion le cofit associé pour I'hopital et le stress engendré pour les patientes.
Cette theése cherche a explorer I'apport que pourraient constituer de nouvelles approches
en imagerie ultrasonore. Nous décrirons donc dans la suite de ce chapitre les différentes
techniques d’imagerie par ultrason, avant de consacrer les chapitres suivants aux travaux

de recherche réalisés durant cette these.

3 INTRODUCTION AUX ULTRASONS BIOMEDICAUX

3.1 Principes physiques fondamentaux

3.1.1 Introduction aux ondes

Une onde est une « déformation, [un] ébranlement ou [une] vibration qui se propage
dans un milieu donné » (Dictionnaire Le Robert, Edition 2022). En physique, le
formalisme de I’équation d’onde a permis de regrouper des formes tres diverses d’ondes
qu’elles soient acoustiques (comme dans cette these), optiques, électromagnétiques ou
plus récemment de matiere (hypothese de de Broglie) et gravitationnelles, sous une forme

simple :
02y 02y
= p? 1.1
oz~ ¥ ox? (L1)

Ou W est une grandeur physique (par exemple la pression) qui varie dans le temps t et

I'espace x et v est la vitesse de 'onde. Cette double dépendance rend plus compliquée la

représentation graphique des ondes, puisque :
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- En chaque point x; de 'espace, W(x;, t) varie dans le temps définissant sa période
temporelle T (en secondes) et de fagon équivalente sa fréquence f = 1/T (en

Hertz) ou sa pulsation w = 2m/T (en radians par seconde).

- En chaque instant t;, ¥(x, t;) varie dans I'espace définissant sa longueur d’onde A
(en metres) et de facon équivalente son nombre d’'onde k = 27/ (en radians par

metre)

La longueur d’onde, la fréquence de I'onde et la vitesse de propagation de I'onde dans

le milieu sont reliées par I'équation :

A=v/f (1.2)

Les ondes mécaniques comme les sons nécessitent la présence d’'un milieu matériel
pour se propager a la différence de la lumiére qui peut se déplacer dans le vide. Un son
n’est rien d’autre que la propagation d’'une onde de pression, une alternance réguliere de
zones de surpression et de dépression (Figure 6). La fréquence des sons audibles par I'étre
humain varie de 20 Hz a 20 kHz. Au-dela de 20 kHz et jusqu’a 100 MHz, on parle « d’ultra-

sons » (littéralement, « au-dela du son »).

Emetteur

]

\/ \VARVARVARVELVARVAR

Longueur d onde

=t AN A AN NN

Depressmn

Figure 6 : Les ondes sonores déforment le milieu qu’elles traversent en faisant alterner des zones de surpression et des zones
de dépression. Les points noirs représentent les particules présentes dans le milieu.

3.1.2 Ondes de compression et ondes de cisaillement

Lorsque la compression du milieu se produit dans la méme direction que la
propagation on parle d’onde longitudinale. A I'inverse, il existe des ondes de cisaillement,
le plus souvent transversales c’est-a-dire déformant le milieu qu’elles traversent

perpendiculairement a leur direction de propagation. L’exemple typique d’'une onde de
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cisaillement transversale est une vague : les molécules d’eau se déplacent verticalement
alors que la vague se propage a 'horizontale (Figure 7). Bien que moins communes, il
existe également des ondes de compression transversales et des ondes de cisaillement

longitudinales (Catheline et Benech 2015).
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Figure 7 : Schéma d'une onde de compression et d'une onde de cisaillement. Les points noirs représentent les particules
du milieu.

3.1.3 Des ultrasons a I’échographie

L’échographie est une méthode qui vise a mesurer I"écho produit par I'émission d'une
onde ultrasonore dans un milieu. Elle est principalement utilisée pour effectuer des

controles non-destructifs dans I'industrie et pour I'imagerie des tissus mous.

L’échographie biomédicale se pratique grace a une sonde constituée d’éléments
vibrants, les transducteurs. Ces composants piézoélectriques sont commandés
électroniquement et généralement répartis le long d’'une ligne. En leur imposant une
tension électrique variable, il est possible de les faire se dilater ou se rétracter ce qui
génére une onde transmise au milieu adjacent (mode émission). A I'inverse, lorsque I'écho
de I'onde ainsi produite revient sur les transducteurs, elle les déforme légerement. Cela
provoque la génération d’'un courant qui peut étre enregistré (mode réception), comme

illustré sur la Figure 8.

En pratique, I'échographie est capable de capter I'’écho de tissus jusqu’a une
profondeur d’'un peu plus d’'une centaine de longueurs d’onde. Au-dela, I'atténuation de

I'onde due a son absorption par le milieu devient trop forte et il est difficile de capter un
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Sonde
ultrasonore

Transducteurs Uy

Emission\ / Réception [ Onde acoustique
Interface J

P t

Emission \ >
délai
+—r

’ 0 t

Réception \ -

Figure 8 : Un courant électrique traverse la sonde ultrasonore pour exciter les transducteurs. Ces derniers vont émettre
une onde ultrasonore. A la rencontre d’une interface, une partie de I'onde est réfléchie. L’écho produit revient alors vers la
sonde et excite de nouveau les transducteurs qui générent un signal électrique. Si I'on connait la vitesse des ultrasons dans
le milieu, le temps mis par l‘onde pour faire I'aller-retour permet de déterminer la distance entre l'interface et la sonde.

signal suffisant pour la reconstitution d’'une image. On choisit donc des sondes de grande
longueur d’onde (i.e. de basse fréquence 3-5 MHz) pour imager les structures profondes
et de petite longueur d’onde (i.e. de haute fréquence 8-15 MHz) pour les structures
superficielles, car la taille des pixels formant 'image est du méme ordre de grandeur que

la longueur d’onde d’émission.

La profondeur de propagation des ondes dépend des interfaces rencontrées sur leur
chemin. On parle d’interface quand I'impédance acoustique Z (en Pa.m.s'1 ou rayl) varie
brutalement. Dans le cas d’'une onde plane progressive, 'impédance est égale au produit
de la masse volumique p et de la vitesse du son v. Une variation d'impédance acoustique
forte entre deux milieux aura pour effet de réfléchir presque toute l'onde 1.
Par conséquent, la zone située en-dessous de cette interface sera presque invisible aux
ultrasons (Figure 9). Dans l'imagerie médicale, ce phénomeéne se produit par exemple
dans le cas d’interfaces de type tissus mous/tissus osseux. Il est alors extrémement

difficile d'imager les organes sous les os, en particulier le cerveau.

1Entre un milieu M1 d'impédance Z; et un milieu M2 d'impédance Z,, le coefficient de réflexion énergétique
47,7

PN
estR = (M) et le coefficient de transmission énergétique est T = ———-.
Z1+Z (Z1+232)?

1tZ2

SiZ,» Z,ouZ,>» Z;alorsR = 1etT = 0.
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Afin de constituer une image dite en mode B, 'enveloppe du signal recu est convertie
en pixels de différents niveaux de gris selon I'intensité de I'écho. Ainsi, une interface qui

renvoie beaucoup d’énergie apparaitra blanche alors qu'une absence de signal se traduira

Transducteur

a) b) c) d) e) f)

T
Milieu 1: 7, l

Réfléchie

Milieu 3: Z; > Z,

L\\\\\\\\\\\\\\\\\\\ \\\

Figure 9 : a-c) L'onde émise par le transducteur est atténuée au fur et a mesure qu'elle se propage. c-d) Lorsqu’elle atteint
une interface, une partie de l'onde est transmise et l'autre est réfléchie. Une différence importante de l'impédance
acoustique entre deux milieux empéche l'onde de se transmettre dans le milieu 3. e-f) L’écho revient vers le transducteur
qui va alors tenir le réle de récepteur. Des multi-réflexions (en gris) existent mais sont le plus souvent négligées.

par un pixel noir (Figure 10). Sous les hypotheses de (i) considérer la vitesse des ultrasons
constante dans le corps humain et de (ii) négliger les multiples réflexions, on peut alors
considérer une équivalence temps - distance des échos. Ainsi, il est possible d’estimer
d’ou proviennent les signaux recus et de reconstituer une image en 2D du milieu

représentant ses interfaces.

Les images échographiques, méme d’un milieu macroscopiquement homogene, ont un
« grain » particulier; on parle de tavelure ou speckle. Ces motifs proviennent des
interférences entre les diffuseurs dont la taille caractéristique est inférieure a la longueur

d’onde. Ils sont donc caractéristiques du milieu.

3.2 Développement et diffusion de I'échographie
3.2.1 Des premiers usages des ultrasons biomédicaux a I'image
échographique
L’échographie et le sonar reposent sur les mémes principes. Alors que ce dernier a été

mis au point pendant la Premiere Guerre mondiale (Chilowsky and Langevin 1920),

les ultrasons médicaux ne se sont véritablement développés qu’a partir des années 1970.
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Reconstitution d’une ligne
de I'image du mode-B

Pixel blanc = fort écho

I
A4

Pixel sombre = faible écho

v

Figure 10 : L’onde émise par la sonde est focalisée le long d’une ligne grdce a une loi de retard parabolique entre les
transducteurs. Les différentes interfaces présentes sur cette ligne renvoient des échos d’intensités variables. Ces échos sont
transformés en signaux électriques par les transducteurs. Les signaux sont alors sommés en ajoutant un délai pour prendre
en compte la position du transducteur par rapport au point d’intérét. On reconstruit enfin la ligne du mode B correspondant
en affichant un pixel clair pour les hautes intensités et un pixel sombre pour les intensités plus faibles.

Les premiers sonars n’apportaient qu'une information sur la distance de I'obstacle sur
lequel le faisceau ultrasonore se réfléchissait. De la méme fagon, les premiers échographes
fonctionnaient en mode A (pour Amplitude - A-mode en anglais). Une sonde mono-
élément envoyait une onde ultrasonore focalisée le long d’une ligne et captait I'écho
renvoyé. Cela ne donnait pas encore une image mais un signal 1D: le signal
radiofréquence (RF). Les premieres données médicales ont été constituées par la
représentation de ce signal 1D en fonction du temps: le mode TM (pour Temps-
Mouvement - M-mode en anglais). La profondeur de 'image correspond a I'image formée
sur la ligne sous la sonde ; la largeur de I'image correspond aux différentes acquisitions
successives. Ce mode permet de voir le déplacement des structures se trouvant sous la
sonde. Enfin, le développement de sondes linéaires multi-éléments composées de 50 a
200 transducteurs a permis l'apparition du mode B (pour Brillance - B-mode en anglais).
Ce mode est encore aujourd’hui le plus utilisé en clinique. Il permet d’obtenir une image

en niveaux de gris de I'’ensemble de la zone se trouvant sous la sonde. Par convention,
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les images sont toujours présentées avec la sonde en haut, telle que I'axe vertical
correspond a la profondeur et I'axe horizontal a la largeur de la sonde (Figure 11). Le
succes de I'échographie en clinique provient de son colit modéré, de sa portabilité et de

son caractére totalement non invasif et non ionisant.

Acquisition 1 Acquisition 2 Acquisition 3 Acquisition 4
I!l | h | ) | I!l |
& | & )] & : & )]
W f W\ { W / \\ {
Wy ! IR ! I Wy !
IR / 3! / A
II':‘ I \ . . e
Z A | | Ligne |
A |4 centrale M

Expérience @ T

Mode A

. t
X

Figure 11 : Schéma des différences entre les modes A, TM et B. Dans l'expérience présentée, le milieu est composé d’'une
sphére pleine homogeéne oscillant dans I'eau. En mode A4, les ultrasons sont focalisés le long de la ligne centrale de la sonde.
Un écho est émis lorsque I'onde atteint le point A et le point B. Quand la sphére s’éloigne, I’écho est recu plus tard. Le mode
TM affiche la trace des échos regus sur la ligne centrale, ici les échos des points A et B. Les interfaces apparaissent blanches
et les milieux homogeénes noirs. Le mode B reconstruit I'image 2D a chaque acquisition.

3.2.2 L’age des ultrasons « ultrarapides »

Le mode B « historique » fonctionne en temps réel a environ 50 images par seconde.
Cette cadence est fixée par le choix d'une focalisation ligne a ligne et par la physique : elle
correspond au temps nécessaire pour que 'onde fasse tous les allers-retours nécessaires

a la formation de I'imagel. La fluidité de 'imagerie obtenue est comparable a celle des

1 Soient v = 1500 m/s la vitesse des ultrasons dans le corps humain, d = 7,5 cm la profondeur de la zone a
imager et n =200 le nombre de transducteurs de la sonde. Les ultrasons mettront t = 2d /v = 0,1 ms pour
effectuer un aller-retour. Le mode B est constitué d'une ligne par transducteur. 11 faudra donc
200 émissions-réceptions pour former une image. Cela correspond a une fréquence d’imagerie de 50 Hz
sans prendre en compte le temps de traitement des données.
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téléviseurs et suffisante pour de nombreux diagnostics, mais ne permet pas de capter

certains phénomenes rapides que nous détaillerons dans la section 3.3.

Cette limite de résolution temporelle a été dépassée grace a 'avénement des ultrasons
ultrarapides et le concept de focalisation a la réception apres I'émission d’ondes planes et
non focalisées. L’émission d'une seule onde plane permet d’insonifier 'ensemble du
milieu. Puis, la focalisation se fait lors du traitement des signaux recus par 'adaptation
numérique des retards sur chaque traducteur. Deés la fin des années 1970, différents
groupes ont travaillé sur de nouvelles méthodes permettant une cadence d’'imagerie de
I'ordre de 1000 Hz (Bruneel et al. 1977 ; Delannoy et al. 1979 ; Shattuck et al. 1984).
Ces premiers systemes étaient complexes, combinant de I'acoustique et de 'optique.
[ls étaient limités par la technologie de 'époque qui ne permettait pas I’enregistrement
numérique rapide du signal regu par des dizaines de transducteurs. Au début des années
1990, le besoin de suivre le déplacement rapide d’ondes de cisaillement dans les tissus
pour des visées de mesures ultrasonores d’élasticité des tissus pousse le développement
des premiers systémes ultrarapides reconstruisant une image a I'aide de quelques ondes
planes au lieu de 200 focalisations (Sandrin et al. 1999 ; Sandrin et al. 2002 ; Tanter et al.
2002). On approche alors de cadences d'imagerie de 'ordre de 10 000 Hz. Au début des
années 2000, les améliorations technologiques permettent d’acquérir et de traiter ces
acquisitions en temps réel. L’'obtention d’images a cette fréquence sera a l'origine du
développement d’autres nouvelles modalités comme le Doppler ultrarapide qui vont

considérablement élargir le potentiel de I'imagerie ultrasonore (Tanter and Fink 2014).

3.2.3 De I'imagerie 2D a I'imagerie 4D

Certains examens ne peuvent se contenter d’'une coupe 2D et nécessitent I'inspection
d’'un volume complet. C’est le cas par exemple pour I'évaluation de la taille foetale, du
volume d’une cavité cardiaque ou d’'une tumeur. Plus généralement, une imagerie 3D
permet de voir un organe dans toute sa complexité et sa variabilité, la ou une coupe 2D ne
sera par essence qu'une représentation partielle. Depuis les débuts de I’échographie, des
méthodes ont été proposées pour reconstruire des volumes complets. Plus complexes et
plus coliteuses, elles ne commencent a se diffuser dans la pratique clinique que depuis

quelques années et demeurent un sujet de recherche a part entiere.
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Pour cette introduction, aprés une présentation des principales caractéristiques des
sondes ultrasonores, nous détaillerons deux types de méthodes d’acquisition 3D.
Les premieres concatenent des images afin de recréer des volumes; les secondes
réalisent des émissions-réceptions ultrasonores dans tout I'espace et permettent de

réaliser des images en 3D temps réel (4D).

3.2.3.1 Sondes échographiques linéaires et matricielles

Les sondes échographiques linéaires sont utilisées pour obtenir une image 2D
rectangulaire de telle sorte que 'image obtenue correspond a la zone se situant sous la
sonde. Dans les cas ou l'ouverture doit étre limitée (par exemple si l’'on souhaite placer la
sonde entre deux cotes), on préfere utiliser des sondes courbes utilisant des ondes
divergentes ce qui permet d’augmenter la taille latérale de I'image avec la profondeur.
Les sondes linéaires sont constituées d'une barrette de transducteurs. La distance entre

deux éléments est appelée pitch. On définit le repeére de la sonde (Figure 12) tel que :
- l'azimut X correspond a la ligne formée par les transducteurs

- I’élévation Y correspond a la perpendiculaire de ’azimut dans le plan formé par la

barrette

- la profondeur Z correspond a la direction de propagation des ultrasons
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Figure 12 : Schéma d'une sonde linéaire (a) et d'une sonde matricielle (b). Les transducteurs (en gris) de la sonde linéaire
sont répartis sur la dimension azimutale X et sont plus grands en élévation Y. Dans le cas de la sonde matricielle,
les transducteurs sont carrés.
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3.2.3.2 Acquisitions ultrasonores 3D par concaténation

Les images en mode B représentent des coupes du milieu. Un volume peut donc étre
reconstitué a partir de plusieurs de ces images prises avec un pas régulier. Ceci est un
avantage par rapport a d’autres techniques comme les rayons X qui produisent des images
par projection. D’'une certaine facon, le médecin qui passe une sonde linéaire le long d’'un
organe réalise mentalement une reconstruction 3D. De fagon plus standardisées,
plusieurs méthodes, que nous appellerons « tomographies » dans la suite de ce manuscrit,
ont été proposées pour reconstituer des volumes a partir de coupes 2D (Figure 13). Nous

citerons en exemple ici celles qui :

- enregistrent ou mesurent le déplacement de la sonde grace a un bras mécanique
sur laquelle elle est fixée (Eaton et al. 1979 ; Geiser et al. 1982 ; Sawada et al. 1983
; Raichlen et al. 1986) ;

- fixent la sonde a un ou plusieurs moteurs pour contréler son déplacement

(Pretorius et al. 1992 ; Picot et al. 1993) ;

- integrent un moteur autour ou dans la sonde afin de déplacer les transducteurs

(Klein et al. 1992 ; Martin et al. 1986).

Moteur

Capteur
de position
du moteur

Sac d'huile pour
le couplage entre
transducteurs

et la lentille

Lentille
Mouvement des transducteurs

/

b) 0) d)

Figure 13 : Description de quelques systémes de tomographie ultrasonore a) sonde avec systéme motorisé intégré, b) scan
par rotation de type 1, c) scan linéaire, d) scan par rotation de type 2 [figure adaptée de (Huang and Zeng 2017) sous
licence CC BY - traduction des légendes en francais]
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3.2.3.3 Acquisitions ultrasonores 4D

Au lieu de reconstruire un volume coupe par coupe, il est également possible de
concevoir des sondes capables d’insonifier tout un volume en une seule émission et de
capter les échos provenant de I'ensemble de la zone. On parle alors d’acquisition 4D car
un volume 3D entier peut étre imagé au cours du temps. Il « suffit » pour cela d’utiliser
une sonde matricielle sur laquelle les transducteurs sont répartis sur une surface. On
parle alors de sondes matricielles. Néanmoins, des probléemes physiques se posent
rapidement. En particulier, pour pouvoir commander indépendamment un grand nombre
de transducteurs (typiquement autour de 100 x 100), il faut que chacun d’entre eux soit
relié a un cable différent. Or dans les échographes actuels, on ne peut connecter que 64 a

512 voies électroniques, bien loin des 10 000 nécessaires pour de telles sondes.

Pour contourner ces limites, d’autres méthodes ont été proposées afin de réaliser des
volumes ultrasonores. La méthode la plus simple consiste a associer en élévation
plusieurs rangées (typiquement 3) de transducteurs disposés linéairement. Ce sont les
sondes 1.25D. Un multiplexeur peut étre ajouté pour connecter les différentes rangées ce
qui permet de commander intégralement la sonde sans augmenter le nombre de voies.
Cette méthode est quasi-4D puisque les différentes rangées de transducteurs sont
utilisées les unes apres les autres mais dans un délai faible par rapport a celui nécessaire
pour réaliser un mouvement mécanique. Parmi les autres solutions proposées, nous
citerons les matrices parcimonieuses (sparse array) qui consistent a n’avoir qu’un faible
nombre de transducteurs dispersés sur une surface ainsi que les matrices RCA (row and
column addressing) qui consistent en un adressage orthogonal par ligne et par colonne

d’un réseau matriciel.

3.2.3.4 Comparaison entre les méthodes de concaténation et 4D

Les méthodes d'imagerie 3D par concaténation reposent sur des technologies plus
matures et surtout sur des sondes plus sensibles que les méthodes 4D. En effet, les sondes
linéaires sont composées de transducteurs rectangulaires qui sont un ordre de grandeur
plus grand en élévation qu’en latéral (Figure 12). Cela leur permet d’avoir une grande
surface active tout en conservant une faible taille latérale permettant d’obtenir une bonne
focalisation en azimut. Une grande surface permet d’émettre un signal électrique plus
puissant et donc d’augmenter le ratio signal sur bruit. Dans le cas des sondes matricielles,

les transducteurs sont carrés car la focalisation doit étre équivalente dans les deux
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directions du plan de la sonde. Afin de conserver une bonne résolution, les transducteurs
des sondes matricielles sont donc plus petits ce qui réduit leur sensibilité. De plus,
anombre de voies égales, les sondes linéaires permettent de mieux focaliser les ondes
émises et regues dans leur plan principal d'imagerie ce qui optimise leur résolution et

évite les artéfacts.

Les méthodes 4D reconstituent des volumes plus rapidement que les méthodes par
tomographie, puisqu’aucun mouvement mécanique n’est nécessaire. Elles donnent donc
la possibilité de faire un suivi dans le temps a une cadence rapide alors que les méthodes
par reconstruction mettent plusieurs minutes pour reconstruire un volume.
En insonifiant tout un volume en une seule fois, ces méthodes permettent aussi d’étre
moins sensibles aux artéfacts de mouvement. Cependant elles restent complexes,

coliteuses et peu disponibles.

A moyen terme, les progrés techniques des matériaux utilisés dans les sondes ainsi que
I'amélioration de la puissance de calcul et leur diminution en colit pourraient néanmoins
permettre aux technologies 4D de s’imposer. Plus rapides et moins dépendantes de
I'opérateur, elles amélioreraient la qualité des examens cliniques. La meilleure fagon de
réaliser une acquisition directe 3D reste a ce jour un sujet de recherche sans consensus et
qui dépend des applications visées. La méthode d'imagerie 4D qui s'imposera devra offrir
suffisamment de versatilité pour pouvoir utiliser la grande variété des modalités

ultrasonores, simplement, en temps réel et a un colit raisonnable.

3.3 Diversité des parametres d’'imagerie échographique

Cette section présente les différentes modalités ultrasonores utilisées au cours de cette
these. Chacune d’entre elles a fait 'objet de nombreuses theses et travaux de recherche.
Il s’agira donc ici de les introduire via leur intérét clinique puis d’en expliquer les
principes généraux. Toutes les explications sont données pour des sondes linéaires

classiques mais les principes physiques restent identiques pour des sondes matricielles.

3.3.1 Mode B « ultrarapide »

Le mode B permet la réalisation d’'images en nuances de gris avec une résolution de
I'ordre de la longueur d’onde utilisée (50 a 300 um). En réalisant des images de l'intérieur
du corps humain, il permet aux radiologues de suivre la croissance des foetus et de

diagnostiquer de nombreuses maladies qui modifient 'organisation des tissus (apparition
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de tumeurs, déchirure ligamentaire ou musculaire...). Il se décompose en deux phases :
I’émission d’'une onde ultrasonore et la réception de son écho. Le mode B ultrarapide
consiste a réaliser ces images a une cadence supérieure au kilohertz. Il est alors possible
de suivre des événements tres rapides indispensables a des examens quantitatifs tels que
I’élastographie par onde de cisaillement (section 3.3.2), la microscopie ultrasonore de
localisation (section 3.3.4), et contribuant a améliorer la qualité du Doppler de puissance

(section 3.3.3) et de I'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (section 3.3.5).

La phase d’émission consiste en I’envoi de plusieurs ondes planes (typiquement de 3
a 40) légerement inclinées (inclinaison maximale généralement comprise entre 5° et 20°).
La phase de réception correspond a l'enregistrement des signaux temporels recus sur
chaque transducteur. On réalise un couple « émission - réception » pour chaque onde
plane. Généralement les signaux sont stockés sous forme complexe, on parle de
démodulation en phase / quadrature de phase (In-phase / Quadrature - 1Q). La partie
réelle est I'amplitude du signal [ ; la partie imaginaire correspond a 'amplitude du signal
décalée d'un quart de période Q. Cette notation permet de transporter a la fois

I'information sur I'amplitude et sur la phase du signal (Figure 14).

T/4

-

[
L

Figure 14 : Les signaux IQ correspondent a une série de nombres complexes qui prennent en partie réelle la valeur de
I'amplitude du signal et en partie imaginaire la valeur de I'amplitude en quadrature (c’est-a-dire décalé d’'un quart de
période)

L’image en mode B ultrarapide se construit pixel par pixel. Pour chaque onde plane, le
temps mis par I'onde pour faire l'aller-retour entre chaque transducteur et le pixel
d’intérét est estimé. Puis, pour chaque onde plane, les signaux IQ correspondants a I’écho
renvoye par le pixel sur chaque transducteur sont identifiés en faisant I'hypothese que la
vitesse du son est constante dans le milieu. La somme de ces signaux complexes

correspond a la valeur complexe du pixel et leur module donne I'intensité (le niveau de

gris) qui sera affiché sur I'image en mode B. (Figure 15). La matrice des pixels complexes
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est parfois appelée par abus de langage « image 1Q » du mode B. Si le pixel a renvoyé un
fort écho alors la valeur du module sera grande et il sera affiché en blanc. A I'inverse, si le
pixel n’a renvoyé que peu d’écho alors la valeur du module des signaux correspondants

sera faible et il sera affiché en noir.

Onde plane 1 Onde plane n; Onde plane n

Somme des
signaux IQ

|%| Valeur complexe de l'intensité du pixel

Figure 15 : Pour chaque pixel p;; de I'image a reconstruire, on détermine la distance que chaque onde plane met pour aller

au pixel (dgyey) et revenir sur chaque transducteur k de la sonde (d¥,;p,,). Sous Uhypothése que la vitesse du son dans le
milieu est constante (généralement 1540 m/s pour le corps humain), il est possible de trouver le signal correspondant au
temps d’un aller-retour pour chaque transducteur. Les signaux 1Q correspondants sont alors sommés pour obtenir la valeur
complexe correspondant a ce pixel. Le mode B ultrarapide est ainsi I'affichage du module de tous ces pixels.

3.3.2 Elastographie par onde de cisaillement (SWE)

L’élastographie permet une mesure in vivo de la rigidité des tissus. Dans la pratique
clinique, elle est notamment utilisée pour obtenir un contraste entre des zones de rigidité
différente et réaliser des mesures quantitatives de la rigidité dans des tumeurs du foie, du
sein, de la thyroide, des reins ou de la prostate (Sigrist et al. 2017). Elle a été la premiére
application des ultrasons ultrarapides au-dela du mode B (Tanter and Fink 2014). Dans

le cadre du cancer du sein, la technique a été appliquée a la différenciation des tumeurs
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cancéreuses et bénignes, ce qui a permis d’augmenter la spécificité 1 de I'imagerie

ultrasonore pour le dépistage du cancer du sein de 61,1 % a 78,5 % (Berg et al. 2012).

Les tissus mous (peau, muscles, tissus glandulaires...) du corps humain ont la
particularité d’étre quasi-incompressibles mais faciles a déformer par cisaillement. Leur
module d’élasticité isostatique K est donc plus élevé que leur module de cisaillement u
(Tableau 2). En effet, un plongeur soumis a plusieurs fois la pression atmosphérique ne

se comprimera pas (incompressibilité) mais sa peau se déformera facilement.

Tvpe de tissus Module d’élasticité Module de cisaillement
yp isostatique (K en Pa) (1 en Pa)
Os ~1010 109 - 1010
Cartilage, épiderme ~10° 107-108
Derme, nodlllles.palpable.s, mu.scles ~10° 105 - 106
contractés, tissus conjonctifs
Tissus mamman:e glandulaire, foie, ~10° 103 - 10
muscle détendu, gras

Tableau 2 : Propriétés mécaniques des principaux tissus du corps humain d’aprés A.P. Sarvazyan et al. 1995

Le principe de I'élastographie repose sur I'évaluation de la vitesse de déplacement des
ondes de cisaillement dans les tissus mous. En effet, en négligeant le module de
cisaillement devant le module d’élasticité isostatique, il est possible de relier la vitesse
d’'une onde de cisaillement se propageant dans un tissu mou a sa rigidité (module

d’Young E) :

E=3u= 3pvc2isaillement (L3)

La séquence ultrasonore se décompose en plusieurs étapes. D’abord, on vient exciter
le milieu pour créer une onde de cisaillement. Puis, on image la propagation de cette onde
grace aux ultrasons ultrarapides. Enfin, la vitesse de I'onde est estimée en chaque pixel

pour en déduire la rigidité locale.

3.3.2.1 Création de l'onde de cisaillement

Pour créer une onde de cisaillement, plusieurs approches ont été proposées avec des
vibreurs mécaniques (Krouskop et al. 1987), des sources acoustique grace a la pression

de radiation (Bercoff et al. 2004 ; Mostafa Fatemi and James F. Greenleaf 1998 ;

1 La spécificité correspond a la probabilité d’obtenir un résultat négatif chez les patients qui n’ont pas de
cancer. Plus la spécificité est faible, plus le radiologue estime a tort que la masse était un cancer.
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Nightingale et al. 2002 ; Sarvazyan et al. 1998), ou des sources électromagnétiques grace
la force de Lorentz (Grasland-Mongrain et al, 2013 ; Muthupillai et al. 1996) ou un
échauffement local induit par des lasers (Noroy et al. 1995). Certaines méthodes se
passent de la création d’'une onde de cisaillement en utilisant celles naturellement
générées dans le corps humain par le coeur (Gallot et al,, 2011 ; Konofagou et al. 2000 ).
Les avantages et inconvénients de ces méthodes sont discutés dans Giammarinaro et al.

2018.

La méthode la plus utilisée en pratique est I'élastographie par onde de cisaillement
(supersonic shear imaging ou shear wave elastography - SWE) (Bercoff et al. 2004) qui
utilise la pression de radiation acoustique pour obtenir des mesures reproductibles, sans
dépendance au cycle cardiaque et avec une méme sonde pour générer et suivre 'onde de
cisaillement. Elle consiste a focaliser le faisceau ultrasonore en différents points le long
d’une ligne en apportant suffisamment d’énergie pour que la pression de radiation génere
une onde de cisaillement (Figure 16). Cela passe par une durée de focalisation « longue »,

de I'ordre de 100 ps.

Figure 16 : La premiére étape de l'imagerie SWE consiste a focaliser un faisceau ultrasonore pendant un temps assez long
(typiquement 100 us) en différents points le long d’une ligne de la zone d'intérét (a-c). L’énergie déposée génére une onde
de cisaillement. Cette imagerie est parfois appelée « supersonique » car le temps mis pour passer d’'un point de focalisation
a un autre est inférieur au temps mis par l'onde de cisaillement pour parcourir la méme distance. d) Les différentes ondes
s’additionnent pour former une onde de cisaillement légérement conique (en blanc) qui se propage des deux c6tés de la
ligne de focalisation.
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3.3.2.2 Imager l'onde de cisaillement

Imager I'onde de cisaillement grace aux ultrasons ultrarapides est possible car elle se
déplace beaucoup moins vite que les ultrasons (qui sont des ondes de compression). En
effet, en négligeant la dispersion et sous '’hypothése que le module d’élasticité isostatique
K est tres grand devant le module de cisaillement u ce qui est vérifié pour tous les tissus

mous (Tableau 2) on a (Bercoff 2004) :

~ K ~
VUcisaillement = \/; et vcompression = |7 (1-4)

Pour des valeurs typiques K = 10° Pa, p = 1000 kg/m3et u € [103,10°],1a vitesse des
ondes de compression est de I'ordre de 1000 m/s et la vitesse des ondes de cisaillement

comprise entre 1 et 30 m/s.

Une cadence de plusieurs milliers de Hertz permet de réaliser quelques dizaines
d’images de I'onde de cisaillement avant que cette derniere ne quitte le champ de vue de
la sonde (variable selon la sonde et la rigidité des tissus). Le mouvement provoqué par le
passage de 'onde est toutefois trop faible pour étre mesuré directement avec 'imagerie

en mode B, méme ultrarapide. Une étape de prétraitement est nécessaire.

Les diffuseurs présents dans le milieu suivent la déformation de 'onde de cisaillement.
Dans le cas du SWE, 'onde se propage latéralement selon 'axe X. Par conséquent, les
diffuseurs subissent un mouvement parallele a I'axe de la profondeur Z. Au niveau du
passage de 'onde de cisaillement, d’'une image ultrarapide a la suivante, les diffuseurs
présents dans un méme pixel vont donc légérement se rapprocher ou s’éloigner de la
sonde. La valeur complexe du pixel d'une image de mode B a la suivante sera légérement
déphasée. En effet, les ultrasons auront parcouru un peu plus ou un peu moins de chemin
pour atteindre les mémes diffuseurs que pour I'image précédente (Figure 17). En
pratique, pour détecter I'onde, il est donc nécessaire de mesurer le déphasage du signal

de chaque pixel (x, z) entre deux images prises a t;, et t;4 (Figure 18):

A¢x,y(tk) = arg(IQ(x’ Z, tk+1) * m(x’ Z, tk)) ( L5 )
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Figure 17 : Soit un diffuseur localisé au niveau d’'un pixel de I'image (1). Lors du passage de I'onde de cisaillement, le
diffuseur va légéerement monter et redescendre le long de I'axe Z (2-5) tout en restant dans I'espace du pixel. Puisque le
chemin parcouru par l'onde ultrasonore pour effectuer l'aller-retour du diffuseur a la sonde est légérement modifié, sa

phase en réception va osciller. Pour le pixel considéré, I'écart des phases entre une image et la suivante va donc également
osciller.

Acquisition ultrarapide d’'images en mode-B

v

102 10 104

g(lQl *’Qz) arg(le *103) 3rg(103 *104) 3l‘g(lQ4 *1Q3)

Figure 18 : Le mouvement généré par 'onde de cisaillement est trop faible pour étre percu sur les images en mode B (1Q1 a
1Qs). Il est néanmoins possible de percevoir la propagation de I'onde grdce a I'argument de la multiplication point par point
du conjugué d’une image par l'image suivante - c’est-a-dire par la mesure du déphasage.
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3.3.2.3 Estimer la vitesse de I'onde de cisaillement

A partir des cartes de déphasage, il est possible de calculer la vitesse de I'onde de
cisaillement en chaque pixel. Pour cela, il faut mesurer le temps mis par 'onde pour passer
d’un pixel se trouvant en amont a un pixel se trouvant en aval de notre pixel d'intérét. Ce
délai peut étre estimé avec précision en effectuant la corrélation croisée des fonctions de

déphasage des deux pixels (Figure 19).

3.3.2.4 Considérations pratiques

En pratique, pour réaliser une carte complete, il est nécessaire de réaliser plusieurs
lignes de focalisations décalées sur I'ensemble de I'axe X. En effet, il existe un temps
incompressible entre la phase de focalisation et le début de I'imagerie. A la premiére
image, 'onde a donc déja parcouru une petite distance depuis sa position initiale sans qu'’il
ait été possible d’enregistrer son passage. Pour reconstruire I'information manquante, on

combine deux images ou plus en décalant la ligne de focalisation.

A i i
A
: Px(x- 4,z)
' ! Px(x,z)
: \ Px(x + 9, 2z)
Ve

vpx(x'z) = 25/At

Vmax g Emax

Figure 19 : a) Pour chaque pixel d’intérét (en orange), deux pixels distants de § en latéral sont choisis de part et d’autre
(généralement § vaut un pixel). b) On peut estimer le temps mis par l'onde de cisaillement pour passer du premier pixel
amont (bleu) au pixel aval (jaune) en faisant une corrélation croisée des déphasages dans le temps. c) Cela permet de
déduire la vitesse de I'onde dans le pixel. En le faisant pour chaque pixel on peut reconstituer une carte de rigidité et
percevoir des contrastes invisibles au mode B : ici, la partie droite du milieu est plus rigide que la partie gauche. La partie
supérieure de I'image, correspondant a la couche d’eau entre le fantéme et la sonde, est masquée puisqu’aucune onde de
cisaillement ne peut s’y propager.
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3.3.3 Doppler de puissance ultrarapide

Le Doppler de puissance est une technique d’imagerie ultrasonore qui permet de
mesurer les flux sanguins. Son utilisation clinique couplée au mode B est tres fréquente
pour une grande diversité de pathologies telles que les thromboses veineuses, les
sténoses et moins systématiquement pour I’évaluation de la vascularisation de certains
organes (foie, rein...) ou de tumeurs (Martinoli et al. 1998). Le Doppler de puissance
permet également de mesurer l'activité cérébrale grace au couplage neuro-vasculaire,
c’'est-a-dire I'augmentation locale du volume sanguin liée a une augmentation d’activité
neuronale (Macé et al. 2011). L'utilisation des ultrasons « ultrarapides » pour le Doppler
de puissance a permis d’augmenter sa sensibilité et sa cadence d’imagerie, rendant
possible le suivi de phénomenes rapides y compris dans de petits capillaires (Bercoff et

al. 2011).

3.3.3.1 Principes physiques

L’effet Doppler (ou Doppler-Fizeau) est connu depuis le milieu du 19¢me siecle. Il peut
s’énoncer comme suit: soient une onde de fréquence f; émise dans un repere R, et un
observateur se trouvant dans un repere R, ayant une vitesse v non nulle par rapport au
repere Ry, alors la fréquence de I'onde percue par I'observateur f, sera différente de la
fréquence d’émission dans le repere R;, telle que :

f = fi

- v (L6)
=2

Ou c est la vitesse de I'onde dans le milieu et v > 0 quand les deux reperes se

rapprochent.

Dans le cas de l'échographie, si un diffuseur est en mouvement lorsque l'onde
ultrasonore vient a son contact, il renverra une onde avec en premiere approximation une
modification de fréquence proportionnelle a la vitesse du diffuseur. Il est alors possible
de mesurer la vitesse des diffuseurs, qu’ils proviennent de tissus ou de cellules présentes
dans le sang. Le signal renvoyé par les tissus étant beaucoup plus important que celui
renvoyé par les cellules sanguines, il est nécessaire de le filtrer pour accéder aux
informations du flux sanguin. Le paragraphe suivant détaille une méthode pour réaliser

un tel filtre.
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3.3.3.2 Le Doppler de puissance ultrarapide en pratique

Le Doppler de puissance ultrarapide, désigné simplement comme « Doppler
ultrarapide » dans la suite de cette these, a été pour la premieére fois utilisé en 2011
(Bercoff et al. 2011). En pratique, ce n’est pas la fréquence qui est directement calculée
mais le décalage temporel du signal recu par les transducteurs lorsqu’un réflecteur
s’éloigne ou se rapproche de ces derniers. De la méme fagon que pour I'élastographie par
onde de cisaillement, un mouvement de quelques microns d’'un réflecteur suffit a
introduire un décalage de phase mesurable de I'onde réfléchie (Figure 17). Ce décalage de
phase se retrouve dans la valeur du pixel du mode B complexe dans lequel le mouvement

a eu lieu.

Afin de mesurer ce déplacement, on réalise quelques centaines d'images n; a cadence
ultrarapide (>1 kHz) en mode B (de dimension n,,n,) formées comme expliqué dans la
section 3.3.1. Ces images sont alors réorganisées en matrice de Casorati (S) de dimension
(n, X n,, n;) sur laquelle on applique un filtre de décomposition en valeurs singulieres

(singular value decomposition - SVD) pour séparer la matrice en différents modes :

S =UAV* (L7)
Ou A est une matrice diagonale de dimension (n;,n;) - sous 'hypothése n, < n, X n,
toujours vérifiée en pratique - dans laquelle chaque facteur de la diagonale A; correspond
au poids du mode i. U est une matrice de dimension (n, X n,,n;) dans laquelle chaque
colonne i décrit la position spatiale du mode i. Enfin I est une matrice de dimension
(ng n.) dans laquelle chaque ligne i décrit I'évolution temporelle du mode i. *est la
transposée conjuguée. Puisque n, < n, X n,, on obtient grace a cette décomposition n;

modes que I'on classe par valeurs singulieres A; décroissantes (Figure 20).

Afin de faire apparaitre le déplacement des flux, il faut ensuite supprimer le signal
provenant des tissus. Les nombreux pixels des tissus ont des mouvements semblables
dans le temps ce qui leur donne une grande cohérence spatio-temporelle. Les valeurs
singuliéres qui leur sont associées sont donc élevées. En pratique, pour reconstituer le
Doppler ultrarapide, on calcule la matrice S/ = UAV* ol les k premiéres valeurs propres
de A ont été tronquées. La détermination de la valeur de k n’est pas triviale et se fait
souvent manuellement. Enfin, le Doppler ultrarapide est reconstitué en sommant le carré

du module de chacune des images ainsi formées (Figure 21).
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3.3.4 Microscopie par localisation ultrasonore (ULM)

Comme expliqué dans la section 3.1.3, les images en mode B sont reconstruites avec
une taille de pixel de I'ordre de la longueur d’onde. Le Doppler ultrarapide, reconstruit a
partir de ces images a donc un échantillonnage identique. Dans la pratique clinique, pour
les organes profonds, la longueur d’onde est comprise entre 0,5 et 1 mm. Pour les organes
superficiels, la longueur d’'onde est comprise entre 0,1 et 0,5 mm. La microscopie par
localisation ultrasonore (ultrasound microscopy localization - ULM) s’affranchit de cette
limite pour I’étude de flux sanguins avec une résolution jusqu’a 15 um (Errico et al. 2015).
Cette méthode permet d’étudier la circulation des flux jusqu’aux capillaires. Bien que la
technique soit récente, de nombreuses applications sont actuellement étudiées en
préclinique et en clinique, telles que le diagnostic d’accidents vasculaires cérébraux

(Demené et al. 2021 ; Hingot et al. 2020), de maladies cardiaques (Demeulenaere et al.
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n, X ny
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Figure 20 : Etapes pour réaliser la décomposition en valeurs singuliéres (SVD) d'une acquisition. a) On réaliste n;
acquisitions. b) Les acquisitions sont réorganisées en matrice de Casorati. c) On décompose la matrice de Casorati grdce a
la SVD en une matrice U contenant les modes spatiaux, une matrice V contenant les modes temporels et une matrice
diagonale A contenant les valeurs singuliéres, c’est-a-dire les poids, associés a chaque mode.
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Suppression

des modes 0 SI = yAty*
correspondants :
aux tissus ] 0 0
A —p A 3 A . ng
k+1 : 2
0 w0 Dop(z,x) = Z|Sf(z,x, t)|
0 - 0 Ant t=1

Doppler ultrarapide  4p

1-10
-20

-30

-50

-60

Figure 21 : Le Doppler ultrarapide se reconstitue en supprimant les k premiers modes correspondant aux tissus trouvés lors
de la SVD. Il permet de visualiser la présence de flux sanguins invisibles au mode B.

-35

2022) et’étude de la vascularisation des tumeurs (Lin etal. 2017 ; Lowerison et al. 2020 ;

Opacic et al. 2018).

3.3.4.1 Principes théoriques

L’ULM s’inspire de la microscopie par localisation optique qui a valu a trois de ses
inventeurs, Eric Betzig, Stefan Hell et William E. Moerner le prix Nobel de Chimie en 2014
(Mockl et al. 2014). Que ce soit en optique ou en acoustique, un point source est percu
avec un certain étalement qui dépend de la longueur d’onde : c’est la fonction d’étalement
du point (point spread function - PSF). La taille de cet étalement limite la résolution de
I'image puisque chaque point apparait comme une tache. En connaissant la forme de la
PSF, il est néanmoins possible de retrouver la position théorique du point source qui I'a
produite. En pratique, cela peut étre difficile a réaliser puisqu'un grand nombre de points
sources peuvent se trouver a une distance inférieure a la taille de la PSF. Il est alors
impossible de les différencier. Il faut donc trouver un moyen de les faire émettre de fagon

différée pour pouvoir identifier le signal d’'un point unique.

En optique, cette méthode a été implémentée en faisant clignoter des sources
fluorescentes. A chaque acquisition, les points sources émetteurs sont alors suffisamment
éloignés pour que leurs PSF ne soient pas superposées. De nombreuses acquisitions
successives sont réalisées permettant d’enregistrer les PSF de tous les points fluorescents

qui clignotent les uns apres les autres et donc d’identifier leur position précise. Ainsi il est
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Figure 22 : Schéma du fonctionnement de la microscopie par localisation présenté pour l'optique. a) Des points sources
constituent une image (ici La Paloma de la Paz, P. Picasso, 1961). b) La distance entre deux points est inférieure a la limite
de diffraction rendant le dessin invisible avec une méthode d’'imagerie conventionnelle. c-d) En faisant émettre chaque
point de fagon asynchrone (par fluorescence pour l'optique), il est possible de trouver la position individuelle de chaque
point source. e) La somme dans le temps de I'ensemble des positions des points sources permet de reconstituer une image
super résolue (au sens ot sa résolution dépasse la limite de diffraction). Ce schéma a été reproduit de (Méckl et al. 2014)
avec la permission de Springer Nature.

possible de reconstituer une image dont la résolution n’est plus limitée que par la

précision de la localisation du point source (Figure 22).

En acoustique, ce sont des microbulles de quelques micromeétres de diametre qui
jouent le role des points sources. Ces bulles sont tres échogénes : elles apparaissent
comme des points brillants a I'image. Si la concentration de ces bulles dans le systeme
sanguin est suffisamment faible pour pouvoir retrouver leur PSF individuelle, il est
possible de déterminer leur position avec une précision d’environ 15 pum. De plus,
contrairement a 'optique, les points sources sont en mouvement. Ils peuvent donc étre
suivis sur plusieurs images ce qui permet d’estimer leur vitesse. Bien que la
démonstration ne soit pas établie a ce jour, il est généralement considéré que la vitesse

des bulles permet de remonter a la vitesse lagrangienne des flux sanguins.

Le principal désavantage de cette méthode est son temps d’acquisition. Pour pouvoir
reconstruire la vascularisation compleéte, il faut avoir repéré et suivi une bulle en chaque
point de I'arbre vasculaire. Or, plus le vaisseau est petit et plus la probabilité d'y observer

une bulle est faible. Par conséquent, il est nécessaire de réaliser des images sur plusieurs

52



Chapitre 1 Introduction

minutes voire dizaines de minutes afin de reconstituer la vascularisation la plus fine.
Le temps de calcul est important et nécessite le traitement de dizaines de milliers

d’'images.

3.3.4.2 Acquisition des images

Les microbulles sont introduites dans la circulation sanguine par injection
intraveineuse. L’injection peut étre rapide et précéder la séquence d’acquisition (bolus)
ou bien, grace a la pose d’un cathéter, étre lente et continue. La premiere solution est la
plus simple a mettre en place mais les bulles disparaissent au bout de quelques minutes

ce qui empéche la réalisation de longues acquisitions.

L’acquisition est répartie en blocs de quelques centaines d'images en mode B (Figure
23a) a une cadence ultrarapide. Cela permet de suivre les bulles dans leur mouvement. La
durée du bloc dépend du phénomene que l'utilisateur souhaite observer: il est par
exemple possible d’imager seulement une partie du cycle cardiaque ou du cycle

respiratoire.

3.3.4.3 Filtrage

La premiere étape de 'ULM consiste a améliorer la visualisation des bulles. En effet, le
signal de ces dernieres est partiellement masqué par le signal du tissu. Pour cela, une
meéthode efficace consiste a réaliser une décomposition en éléments singuliers, de la
méme maniere que pour le Doppler (section 3.3.3.2 et Figure 23b). Les bulles ayant une
forte cohérence entre elles, le seuil a appliquer sur la SVD est souvent plus faible que pour

un Doppler classique. Ce filtrage se fait sur chacun des blocs indépendamment.

3.3.4.4 Localisation et suivi des bulles

La seconde étape consiste a identifier les bulles. Dans le cas de 'ULM 2D, chaque bulle
apparait comme une tache sur chaque image et se déplace dans le temps. Si nous
reconstruisons un volume (Z,X,T) ou (Z,X) correspondent aux deux dimensions spatiales
et T a la dimension temporelle (toutes les images d'un bloc), les bulles forment alors des
structures géométriquement proches de vaisseaux sanguins. Pour isoler les bulles du
bruit, il est alors possible d’utiliser un filtre concu pour détecter la vascularisation
(Jerman et al. 2016) dont l'implémentation en 3D est disponible sur Matlab (The

MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, Etats-Unis). Une corrélation point par point avec
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la PSF type attendue pour les microbulles peut ensuite étre réalisée. Cette méthode
permet avec une tres grande précision de calculer la position des bulles dans l'espace

grace a l'interpolation des maximums locaux de cette carte de corrélation.

Un algorithme de suivi de particules (Jean-Yves Tinevez 2019) permet de regrouper
les positions successives d’'une méme bulle. On appelle « trace » d'une bulle le chemin

parcouru entre chacune des positions ainsi identifiées.

3.3.4.5 Reconstruction

Comme les bulles ne se déplacent que dans les vaisseaux, leur trace y est également
confinée. L’addition d’'un grand nombre de traces permet de reconstruire avec fidélité la

forme de I'arbre vasculaire.

En pratique, la carte de la vascularisation est générée en comptant le nombre de traces
passant dans des pixels d’environ 10 um (limite de la résolution). Les vaisseaux dans

lesquels de nombreuses bulles passent apparaissent donc avec de plus grandes valeurs.

Chaque trace laissée par une bulle permet également de remonter a la vitesse locale du

flux dans le plan d’imagerie. Il est donc possible d’attribuer une vitesse lagrangienne a

chaque pixel égale a la moyenne de la vitesse des bulles les traversant (Figure 23 c).

Figure 23 : Schéma de principe de 'ULM reproduit avec la permission de Springer Nature Customer Service Centre GmbH
(Errico et al. 2015). a) Image en mode B. b) Agrandissement de I'image en mode B pour quatre temps différents avec un
filtrage spatial faisant apparaitre les bulles. c) La position centrale (croix rouges) de chaque bulle est estimée en
déconvoluant I'écho de chaque bulle avec la PSF. Le suivi de milliers de bulles permet de reconstruire la carte de la
vascularisation (en arriére-plan). La vitesse locale de chaque bulle est également mesurée.
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3.3.5 Imagerie du tenseur de rétrodiffusion (BTI)

L’'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (backscatter tensor imaging - BTI) est une
modalité ultrasonore permettant de mesurer l'orientation locale d’'un milieu. Cette
technique a été proposée au début des années 1990 (Mallart and Fink 1991) puis mise en
place sur des tissus en 1D (Papadacci et al. 2014) et en 3D (Papadacci et al. 2017)
notamment pour mesurer l'orientation des fibres du myocarde. Le BTI repose sur les
changements de cohérence spatiale de 'onde rétrodiffusée. Plus un milieu est organisé et
plus la cohérence de I'onde réfléchie est importante. Mesurer la cohérence spatiale de

'onde recue permet donc d’obtenir une information sur I'organisation locale d'un milieu.

D’autres modes utilisent la cohérence spatiale pour caractériser les tissus vivants
comme par exemple la cohérence spatiale sur faible intervalle ! (short-lag spatial
coherence - SLSC) testée sur des masses tumorales (Wiacek et al. 2020). Néanmoins,
n‘ayant pas fait I'objet d’'une implémentation pendant cette these, ils ne seront pas
présentés plus en détail. Le lecteur intéressé pourra se reporter a l'analyse de la

littérature trés compléte de Long et al., 2022.

3.3.5.1 Cohérence spatiale

La cohérence spatiale est une fonction qui caractérise le degré de similitude d’'une onde
Y(M,t) en deux points de I'espace. Si, aux points M; et M,, les fonctions W(M,t) et
Y(M,, t) varient dans le temps de fagon similaire, alors la cohérence entre ces deux points
sera élevée. Mathématiquement, la cohérence spatiale d’'une onde entre deux points est
donc simplement la corrélation de I'onde enregistrée aux deux points. En considérant

I'onde comme un processus aléatoire, la cohérence spatiale R peut s’écrire :

R(My, My) = (W(My), ¥~ (M) (1.8)
Ou (.) est la moyenne d’ensemble et *est le complexe conjugué. Sous les hypotheses
que (i) les diffuseurs du milieu se comportent comme des diffuseurs de Rayleigh, (ii) que
I'expérience se déroule dans les conditions de I'approximation de Fresnel et (iii) que
M; = (x1,0) et M, = (x,,0) - c’est-a-dire que les points de mesure se situent sur la
surface de la sonde ultrasonore, ce qui est toujours le cas - on peut alors montrer que

(Long et al., 2022):

I Traduction en frangais proposée dans le cadre de cette thése
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R(M;,M,,z) = )% Rs(xy — x3) (19)

Ou R(M;, M,, z) est la cohérence spatiale entre les points M; et M, provenant du signal
rétrodiffusé depuis la profondeur z, y est la fonction de diffusion des diffuseurs a la
fréquence f, x; et x, sont les positions latérales des points M; et M, et R; est la fonction
d’autocorrélation de la fonction 0 (M) = 0(M)el™**/2¢ gyec 0 1a fonction d’ouverture de

la sonde, c la célérité de 'onde dans le milieu et M de coordonnées (x, z).

Ce résultat montre que la fonction de cohérence ne dépend que de la distance latérale
(x4 — x) entre les points de mesure et non de leur position absolue. De plus, dans le cas
d’'une sonde linéaire, la fonction d’ouverture est une fonction rectangle donc son
autocorrélation Rj est une fonction triangle. Par conséquent, d’apres ( 1.9), la cohérence

est proportionnelle a une fonction triangle.

3.3.5.2 Théoreme de Van Cittert-Zernike

Le théoreme de Van Cittert-Zernike provient de 'optique. Il stipule que la cohérence
spatiale dans le champ lointain est donnée par la transformée de Fourier de la distribution
de I'intensité de la source. En pratique, il est utilisé pour retrouver la forme de la source a
partir de la mesure de la cohérence spatiale dans le plan de I'observateur. En 1991, le
théoreme est adapté pour I’échographie (Mallart and Fink 1991) comme suit. Dans un
milieu constitué de réflecteurs répartis de fagon aléatoire, la tache focale peut étre vue
comme une source virtuelle incohérente. La cohérence spatiale observée au niveau des
transducteurs est donc la transformée de Fourier de la distribution d’intensité a la tache
focale. Plus spécifiquement, dans le cas d’'une sonde linéaire émettant une onde focalisée,
'intensité de la tache focale est un sinus cardinal au carré. La cohérence spatiale de I'onde
émise par cette source virtuelle est, d’apres le théoreme de Van Cittert-Zernike, sa
transformée de Fourier : une fonction triangulaire (Figure 24). On retrouve le résultat

énoncé dans la section précédente.

De plus, il a été montré expérimentalement que dans le cas d’'une distribution non
aléatoire des diffuseurs, la cohérence de 'onde rétrodiffusée était plus importante que
dans le cas d'une distribution aléatoire (Derode and Fink 1993). Ainsi, plus les diffuseurs
sont ordonnés, plus la cohérence sera élevée. A linverse, la présence d’aberrations, par
exemple a cause d’'une mauvaise hypotheése sur la vitesse du son dans le milieu, abaissera

le niveau de cohérence (Figure 25).
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3.3.5.3 Implémentation de l'imagerie du tenseur de rétrodiffusion

Le BTI vise a reconstruire l'orientation locale du milieu. Pour cela, il évalue la
cohérence spatiale de 'onde rétrodiffusée dans différentes directions. Si le milieu est
isotrope alors les diffuseurs sont organisés de la méme fagon dans toutes les directions et
la cohérence spatiale de 'onde est identique dans toutes les directions. En revanche, si le
milieu est anisotrope, les diffuseurs sont organisés dans une direction particuliere. La
valeur de la cohérence spatiale selon cette direction sera plus importante. Ce principe
permet de retrouver l'orientation de diffuseurs y compris a une échelle inférieure a la

longueur d’onde.
TFE

/_\

Ouverture rectangulaire Champ de pression

Corrélation

Cohérence spatiale Intensité

\/

TFE

Figure 24 : Dans le cas d’une sonde linéaire, l'ouverture est rectangulaire, menant a un champ de pression en forme de sinus
cardinal (par transformée de Fourier - T.F.). L’intensité est obtenue en mettant au carré le champ de pression. La cohérence
spatiale est la T.F. de l'intensité ou l'autocorrélation de la fonction d’ouverture : ici une fonction triangulaire. Figure
adaptée de Long et al.,, 2022 avec la permission de l'éditeur Elsevier.

R

-«€— Milieu ordonné
Milieu aléatoire

Présence d'aberrations

Figure 25 : Schéma de la cohérence spatiale R théorique dans le cas d'un milieu homogeéne ordonné (rouge), d'un milieu
homogéne aléatoire (bleu) et lorsque que des aberrations sont présentes (vert)
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La phase d’acquisition du BTI consiste a focaliser I'onde en chaque point d’intérét M et
a enregistrer les signaux RF recus en retour par la sonde positionnée dans différentes

orientations par rapport au milieu (Figure 26).

Signaux RF (S;) » Cohérence du point M selon @
Fenétre temporelle
! correspondantau point M
=Y
- X”
- "X\—‘

Echantillonnage de N points

Zone focale = source virtuelle

Figure 26 : Schéma de l'acquisition des signaux permettant le calcul du facteur de cohérence selon l'orientation 6. La ligne
en pointillés correspond a 'axe sur lequel la sonde ultrasonore est positionnée. L’échantillonage (croix noires) se fait sur
chacun des transducteurs de la sonde.

La phase de traitement correspond au calcul de la corrélation des signaux RF obtenus
le long d’une ligne dans le plan XY afin de calculer la cohérence de I'onde dans la direction
de cette ligne. En pratique, ce n’est pas la fonction de cohérence qui est mesurée mais le
facteur de cohérence (Papadacci et al. 2014) d'un point M selon l'orientation 8 de la
sonde. Le facteur de cohérence est défini comme I'énergie cohérente de 'onde recue

divisée par I'énergie incohérente :

APHIENOT
Co(M) = ——— (110)
N I SISO

Ou [TM,TM] est la fenétre temporelle centrée sur le temps nécessaire a l'onde
ultrasonore pour réaliser un aller-retour entre les transducteurs et le point M. Elle est
généralement égale a quelques périodes afin de moyenner suffisamment le signal. S; est

le signal recu sur le transducteur i provenant du point M.

On effectue la mesure de la cohérence spatiale selon différentes orientations 6 de la

sonde par rapport au milieu pour un point M donné. Ces mesures forment une ellipse sur
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un diagramme polaire. Plus le milieu est isotrope et plus l'ellipse se rapprochera d’un
cercle. Un milieu tres anisotrope formera une ellipse tres fine orientée dans la méme
direction que les diffuseurs du milieu. En approximant le diagramme obtenu a une ellipse

il est possible de calculer les trois parametres principaux du BTI :
- l'orientation donnée par I'angle du grand axe ;

- la cohérence Co donnée par la valeur du demi grand-axe ;

- Tl'anisotropie fractionnelle AF = \/E\/(C// — 5)2 +(C,— 0)? / |C} +CE.

Ou C/, est la valeur du demi grand-axe de I'ellipse, C, la valeur du demi petit-axe et C

la valeur moyenne de la cohérence sur toutes les orientations mesurées (Figure 27).

90 0

150 2T R 30

Orientation: a

— 2
J(c,,— C) +(c - 0)
o~ . AF =2
210 Py F 4 EgF 330 G+l
240 300
270

Figure 27 : Mesures quantitatives obtenues par BTI Les facteurs de cohérence obtenus a différents angles 6 sont
approximés a une ellipse (ligne rouge). On considére que le milieu est orienté selon l'angle de ['ellipse . La cohérence
globale Co est prise égale au maximum de cohérence, soit le demi grand-axe de [’ellipse. Le niveau d’anisotropie AF est
estimé en comparant la valeur des grand et petit axes a la valeur moyenne de cohérence.

3.3.5.4 Limites et perspectives

En théorie, il est possible de reconstituer une ellipsoide de cohérence en 3D et pas
simplement une ellipse de cohérence en 2D (Figure 27). Cela permettrait de trouver les
trois composantes spatiales de l'orientation du milieu mais impliquerait de faire des
mesures dans plusieurs plans et pas seulement dans XY (Figure 26) en orientant une
sonde linéaire ou matricielle dans différentes directions de I'espace. En pratique, cela est
tres difficile a réaliser in vivo puisque I'imagerie d’'un organe donné ne peut se faire que

d’'un nombre limité de points de vue (pour éviter les obstacles comme les os et ne pas étre
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trop loin). C’est pourquoi le BTI est reconstruit a partir d'une ellipse de cohérence réalisée
dans un seul plan XY. Par conséquent, I'orientation mesurée des diffuseurs correspond a
une projection dans ce plan. A l'inverse, les techniques comme I'imagerie du tenseur de
diffusion en résonance magnétique permettent d’obtenir 'orientation du milieu en trois
dimensions mais demeurent cheres et peu disponibles. Il a néanmoins été montré que la
technique du BTI pouvait permettre de mesurer la troisieme composante de I'orientation

dans le cas de petits angles azimutaux (Turquin 2019).

Le BTI est dit « 1D » ou « 3D » selon la zone sur laquelle il reconstruit I'information
[orientation - Co — AF]. Les travaux précédemment publiés utilisaient une sonde linéaire

pour le BTI 1D et une sonde matricielle pour le BTI 3D.

4 CONCLUSION ET OBJECTIFS DE LA THESE

Nous avons d’abord vu dans cette premiere partie que le cancer du sein était un enjeu
de santé mondiale. Nous avons présenté les différentes formes de la maladie et rappelé
I'importance d’'un dépistage précoce pour une meilleure prise en charge des malades.
Nous avons également décrit les principaux remodelages tissulaires lors de la croissance
tumorale. En particulier, la matrice extracellulaire constituée de fibres de collagene se
densifie et se réoriente. Pour assurer la captation des éléments essentiels a son
développement, la tumeur génere de nouveaux vaisseaux sanguins dans et autour de la
tumeur (angiogenese). Ces modifications sont autant de marqueurs intéressants pour

I'imagerie médicale.

L’échographie est déja couramment utilisée en complément des mammographies
(rayons X) pour le diagnostic du cancer du sein. Le mode B permet d’identifier les masses
suspectes et les radiologues utilisent I’échelle BI-RADS pour estimer le risque que les
tumeurs identifiées soient cancéreuses. En cas de doute, une biopsie est réalisée pour
poser le diagnostic définitif. Dans la plupart des cas, il revient négatif. Il existe donc un
véritable besoin de mieux identifier les biomarqueurs présents pour éviter les biopsies
inutiles. Le développement de nouvelles techniques échographiques associé a la diffusion

de I’échographie 3D pourrait permettre la détection de nouveaux indicateurs.

L’élastographie par onde de cisaillement (SWE) a montré son efficacité pour améliorer

le diagnostic des tumeurs du sein. Cette méthode permet de capter la densification de la
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matrice extracellulaire caractéristique des tumeurs malignes. Elle permet de repérer
certains cas bénins comme les kystes (poches de liquide) qui sont mous. Cette méthode,
largement étudiée en 2D, pourrait permettre de trouver de nouveaux biomarqueurs en

s'intéressant a I'entiéreté du volume tumoral.

L’'imagerie Doppler ultrarapide détecte les flux des vaisseaux sanguins. Bien que
régulierement utilisée pour I'étude de la croissance tumorale, elle n’est a ce jour que tres
peu appliquée dans la pratique clinique par manque de biomarqueurs simples et fiables.
L’'imagerie Doppler 2D permet d’estimer la quantité de vaisseaux mais ne suffit pas a

révéler I'architecture complexe tridimensionnelle qu’ils forment.

La microscopie par localisation ultrasonore (ULM) reconstruit la vascularisation
sanguine avec une résolution de 'ordre de 10 um. Cette récente technique permet de
détecter les vaisseaux les plus fins issus de l'angiogenese tumorale mais nécessite

I'injection d’un agent de contraste et plusieurs minutes d’acquisition.

Enfin, I'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (BTI) pourrait permettre de retrouver
I'orientation des fibres de collagéne de la matrice extracellulaire et ainsi mieux

diagnostiquer les stades et les comportements des cancers.

L’échographie regroupe une grande variété de techniques qui gagnent a étre
combinées pour améliorer le diagnostic des radiologues. L’échelle BI-RADS est d’ailleurs
régulierement mise a jour pour intégrer de nouveaux parametres afin de mieux classer

les tumeurs suspectées d’étre des cancers.

Ce manuscrit présente un travail de recherche sur de nouveaux biomarqueurs
échographiques pour I'amélioration du diagnostic du cancer du sein. Pour cela, dans une
premiere partie, nous exposerons une nouvelle méthode permettant de réaliser un BTI 3D
efficacement a l'aide d’'une sonde linéaire. Ensuite, nous présenterons un nouveau
fantdme permettant de valider notre protocole d’acquisition échographique 3D couplant
SWE, BTI, Doppler et mode B. Nous montrerons alors la faisabilité et I'intérét de cette
méthode d’'imagerie dans une étude ex vivo (sans imagerie de flux) sur des tumeurs du
sein de patients inclus dans un protocole clinique a l'Institut Curie. Enfin, nous
terminerons par une étude préclinique montrant la faisabilité du protocole
multiparamétrique complet pour l'imagerie longitudinale de tumeurs in vivo sur un

modeéle murin.
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1 INTRODUCTION ET OBJECTIFS

Comme décrit dans le chapitre I, les cancers du sein réorganisent la matrice
extracellulaire de leur environnement pendant leur croissance. Il a été démontré que
'organisation des fibres de collagene (selon la classification en tumor associated collagen
signature - TACS) est un marqueur lié au stade de la tumeur et au taux de survie (Conklin
et al. 2011). La microscopie de seconde harmonique (second harmonic generation
microscopy - SHGM) est la principale méthode d'imagerie pour étudier les fibres de
collagéne (Brown et al. 2003 ; Keikhosravi et al. 2014). Il existe d'autres méthodes
indirectes comme la microscopie spatiale a interférence lumineuse (spatial light
interference microscopy - SLIM) (Majeed et al. 2017) et l'imagerie de diffusion par
résonance magnétique (magnetic resonance diffusion tensor imaging - MR-DTI) (Kakkad
etal. 2016 ; Luo et al. 2019). La SHGM et la SLIM sont principalement utilisées ex vivo ou
pour des zones superficielles en raison de leur faible capacité de pénétration. La MR-DTI
est coliteuse et sa disponibilité est limitée. Par conséquent, une alternative moins chere,
plus portable et plus largement applicable serait d'une grande utilité pour améliorer

le suivi in vivo des patients.

Récemment, des recherches dans le domaine des ultrasons ont été menées pour
résoudre ce probléme. Deux méthodes, |'imagerie par tenseur élastique (elastic tensor
imaging - ETI) (Chatelin et al. 2014 ; Correia etal. 2018 ; Lee et al. 2012) et I'imagerie par
tenseur de rétrodiffusion (backscatter tensor imaging - BTI) (Chatelin et al. 2014 ;
Papadacci et al. 2014), permettent d’estimer 1'anisotropie des tissus mous et ainsi leurs
orientations. Ces méthodes sont portables, peu coliteuses et non invasives. L'ETI évalue
I'anisotropie mécanique du milieu a l'aide d'ondes de cisaillement. Tout comme
'élastographie par onde de cisaillement (shear wave elastography - SWE), les ondes
ultrasonores sont focalisées en plusieurs zones afin de générer des ondes de cisaillement.
Une acquisition ultrasonore ultrarapide est ensuite réalisée pour estimer la vitesse des
ondes qui estliée a larigidité du milieu. L'ETI permet ensuite la reconstruction d’'une carte
d'anisotropie de la rigidité. Cette méthode a démontré une bonne précision sur des
organes tels que les muscles qui ont des propriétés mécaniques tres anisotropes.

Néanmoins, elle n'a pas été testée sur des milieux complexes avec des orientations de
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fibres hétérogenes. Enfin, I'ETI nécessite d'envoyer plus d'énergie dans le milieu que

le BT

Le BTI estime la cohérence spatiale de 1'onde ultrasonore rétrodiffusée par le tissu
imagé. Plus un tissu est organisé, plus la cohérence spatiale de 1'onde rétrodiffusée est
grande. Les premiéres implémentations du BTI (Li et al. 2019 ; Papadacci et al. 2014 ;
Turquin et al. 2017) ont été capables d'évaluer I'orientation du milieu le long d'une ligne
perpendiculaire au centre de la barrette de transducteurs. Fixée a un moteur rotatif, une
sonde linéaire tournait autour de son axe central. La comparaison de la cohérence spatiale
obtenue pour différents angles de sonde permettait alors de déterminer l'orientation du
milieu a différentes profondeurs le long de 1'axe de rotation. Nous I'appellerons BTI 1D
dans ce chapitre. Plus récemment, une nouvelle méthode a permis de réaliser un BTI 3D
en évaluant la cohérence spatiale de I'onde ultrasonore rétrodiffusée par un volume grace
a une sonde matricielle de 1024 éléments (Papadacci et al. 2017). L’orientation des fibres
d'un ceeur de porc a été évaluée avec succes en quelques millisecondes dans un petit
volume (typiquement inférieur a 10 mm x 10 mm) sous la sonde en utilisant quatre
échographes Verasonics. Le BTI 1D n'étant capable de donner des informations
pertinentes que pour les tissus homogeénes par couches, une reconstruction 3D est

essentielle pour comprendre des structures complexes.

Le BTI 3D parait étre une modalité prometteuse pour proposer aux praticiens de
nouveaux biomarqueurs ultrasonores pertinents pour le diagnostic du cancer du sein.
Mais les sondes matricielles de par leur design ont une sensibilité réduite et nécessitent
d’encombrants équipements ce qui limite leur utilisation clinique. Ainsi, ce chapitre
propose une nouvelle méthode pour réaliser un BTI 3D pour la caractérisation des lésions
tissulaires ex vivo, en utilisant une sonde linéaire et un jeu de moteurs. La largeur
minimale du volume d'intérét (VOI) a été fixée a 20 mm. La méthode a été testée avec

succes sur des fantdmes ultrasonores congus au laboratoire.
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2 METHODES

2.1 Principe

2.1.1 Rappels théoriques du chapitre I et considérations pratiques

La cohérence spatiale d'une onde rétrodiffusée par un milieu dépend de I'organisation
des réflecteurs disposés dans ce milieu. Ainsi, 'objectif du BTI est d’estimer la cohérence
spatiale d'une onde rétrodiffusée dans différentes directions afin de déterminer
'orientation a (correspondant a la direction dans laquelle la cohérence est maximale), la
cohérence Co (assimilée au degré d’organisation du milieu) et I'anisotropie fractionnelle
AF (assimilée a la directionnalité) du milieu en chaque voxel d’'un VOI. Le facteur de
cohérence se calcule en divisant I'énergie cohérente de l'onde recue par l'énergie

incohérente :

Sl TS [
Co(M) = ——— (IL1)
N B SISO

Ou S; est le signal recu sur le transducteur i provenant du point M, et [T}, T}] est une
fenétre temporelle, longue de cinq périodes, centrée sur le temps nécessaire a 1'onde
ultrasonore pour réaliser un aller-retour entre les transducteurs et le point M. Pour une
vitesse du son de 1540 m/s et une fréquence centrale de 5,2 MHz, la fenétre temporelle

équivaut spatialement a environ 1,5 mm.

Dans la pratique, le signal peut étre bruité et on utilise un facteur de cohérence

spatialement moyenné (spatially averaged coherence factor - SACF) :

SACFy(M) = Y. Co(My) (1.2)

card(M) ke

Ou M est l'ensemble des points M, dans une petite zone autour du point d'intérét M.

2.1.2 BTI par tomographie

La méthode de BTI par tomographie consiste a mesurer pour chaque point M d’un
volume la cohérence en fonction de 6 en faisant pivoter une sonde linéaire de ce méme

angle 6 (Figure 28) et en la déplacant pour couvrir I'intégralité du VOI.
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Les acquisitions ont été réalisées al'aide d'un systeme échographique Verasonics a 256
voies (Verasonics, Kirkland, Washington, Etats-Unis) équipé d’une sonde linéaire a 128
éléments (L7-4, Philips - ATL, Amsterdam, Pays-Bas, pitch 0,298 mm, largeur de bande
4-7 MHz). La sonde a été utilisée a sa fréquence centrale (5,2 MHz). La distance focale de
la sonde était de 25 mm. Une acquisition consistait en 101 ondes planes inclinées avec un
pas angulaire de 0,4° de -20° a +20° par rapport aux transducteurs. En réception, un
nombre F constant (distance focale divisée par I'ouverture de la sonde) a été choisi égal a
1,5 comme dans les travaux précédents afin de pouvoir comparer la cohérence spatiale
en différents points de l'image (Papadacci et al. 2014). La sonde était fixée a un jeu de
moteurs permettant trois degrés de liberté en translation (VT 80, Physik Instrumente,
Karlsruhe, Allemagne) et un degré en rotation (DT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe,
Allemagne). Toutes les mesures d'angle dans ce chapitre ont été effectuées dans le plan

XY dans le sens direct par rapport a I'axe X (6 = 0°). L'axe Z correspond a la direction de

propagation des ultrasons (Figure 28 a).
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Figure 28 : Description du BTI par tomographie a) Pour différents angles de la sonde 0 (de 0° a 175° et variant par pas
de 5°, soit 36 angles), la sonde ultrasonore insonifie le milieu sur chaque point d'un ensemble (M; € M - en vert) autour
du point d'intérét (M - en rouge). Cela conduit a l'évaluation de 36 facteurs de cohérence par point. b) Ellipses de cohérence
(graphiques polaires des facteurs de cohérence a différents angles de la sonde) pour les différents points M; € M.
c) Le facteur de cohérence spatialement moyenné (SACF) est calculé en faisant la moyenne des facteurs de cohérence des
points M; € M. Les points de données pour 6 > 175° sont déterminés par symétrie. Enfin, une ellipse est estimée (ligne
rouge). Son grand axe indique l'orientation du milieu (6, ). La SACF, etla SACF, représentent respectivement la moitié
du grand axe et la moitié du petit axe.
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Le nombre d'acquisitions nécessaire pour réaliser une tomographie en BTI 3D par
tomographie a été calculé pour différents VOI (largeur de 10 a 35 mm) et tailles de voxel
(taille latérale variant de la moitié a trois fois le pitch de la sonde) afin de trouver le
meilleur compromis par rapport au temps d'acquisition. Le nombre d'acquisitions a été

calculé pour un pas angulaire de 5°.

Nous avons effectué une analyse BTI 3D dans un cylindre de diameétre variable de
35 mm de profondeur. La taille de voxel était de 0,298 mm dans les dimensions latérales,
soit la taille du pitch de la sonde, et de 1 mm dans la dimension de la profondeur. Puisque
la fenétre de moyennage pour calculer le facteur de cohérence était de 1,5 mm (eq. I1.1),
il y avait un recouvrement dans la direction Z. L'analyse BTI nécessite 1'acquisition et le
stockage des signaux radiofréquences (RF) pour tous les éléments de la sonde pendant
que le réseau de transducteurs est positionné au-dessus des points d'intérét et a différents
angles (dans notre cas, nous avons choisi 36 angles, de 0 a 175° avec un pas de 5°, voir le
paragraphe suivant). Pour réaliser une tomographie rapide, il a été supposé qu'une petite
erreur par rapport a la taille de la tache focale a la focale en élévation (1 mm) pouvait étre
tolérée lors du positionnement de notre sonde. L’hypothese était que cela ne modifierait
pas de maniere significative les signaux rétrodiffusés mais réduirait considérablement le
nombre d'acquisitions nécessaire. Pour chacune des 36 positions angulaires de la sonde,

nous avons réalisé une tomographie linéaire avec un pas adaptatif entre chaque plan

Angle de la sonde : 20°

( 1 Acquisition n
VoI + 1mm = focale * +
+ en élévation

Acquisition n+1

1
2X

' 0.5 —_ 0.5 0.15mm
£
0 E 0
] —
-
-0.5 Pas
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-1 0 1 -1 0 1
X (mm) X (mm) b)
- = = = Plan central de la sonde +  Grille des pixels
- = = = Plan central précédent +  Pixels visés sur l'acquisition
[""IZone d'erreur tolérée +  Pixels acquis a I'acq. précédente

Figure 29 : Description de la méthode de tomographie. a) Schéma du VOI cylindrique dans lequel les pixels sont représentés
dans un plan (z = constant). Le carré noir délimite la limite du zoom représenté en b). b) Description des étapes de la
tomographie pour un exemple avec un angle de la sonde a 20°. Pour chaque position, nous considérons que les signaux RF
provenant des points (en rouge) qui sont éloignés de moins de 0,15 mm du plan central de la sonde sont équivalents aux
signaux qui auraient été regus avec la sonde parfaitement au-dessus d'eux. Le pas adaptatif entre chaque acquisition est
calculé de maniére a n'imager qu'une seule fois chaque point avec chaque angle de la sonde.
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d’acquisition distribué dans la direction de 1’élévation. Le pas a été choisi pour garantir
'enregistrement d’'une unique acquisition RF pour chaque angle de la sonde au-dessus de
chaque point d’intérét tel que la distance entre le plan central de la sonde et la position
des voxels mesurés (points rouges dans la Figure 29b) reste inférieure a une erreur

tolérée de 0,15 mm.

2.2 Optimisation

Plus le pas angulaire de la sonde est petit, plus le nombre de points reconstituant
'ellipse de cohérence sur le diagramme polaire est élevé (Figure 28b-c). Une ellipse
centrée sur l'origine, ce qui est le cas ici, est completement définie avec trois points.
Cependant, nous avons supposé que le bruit empécherait une représentation correcte de
l'ellipse avec seulement trois points. Nous avons donc décidé d'utiliser un pas angulaire
de 5° (36 points pour reconstituer I'ellipse) et de l'utiliser comme référence pour évaluer

d'autres pas angulaires plus grossiers pour une optimisation ultérieure éventuelle.

Pour chaque voxel des VOI dans nos deux expériences, I'orientation du BTI «, 'AF et la
Co ont été évaluées avec un sous-échantillonnage des mémes données (pas angulaires :
5°,10°, 15°, 20°, 30°, 45°, 60°). Le calcul a été effectué avec une SACF (M) moyennée sur
un disque de diametre d = 1,5 mm dans le plan XY, soit sur les points définis par

I’ensemble :

2

d
MM) = (M G vio 2010 = 0)? + =y < (5) =2 (113)

Ensuite, nous avons calculé la moyenne de la valeur absolue de la différence de
'orientation du BTI, de I'AF et de la Co pour tous les différents pas angulaires de la sonde

par rapport a notre référence (pas angulaire de 5°).

2.3 Validation sur deux fantomes

Nous décrivons ci-dessous deux fantomes in vitro et ex vivo afin de tester la méthode
proposée. Le premier fantdéme, in vitro, est un tube entouré d'un fil représentant
'organisation tangente de fibres tissulaires autour de canaux galactophores. Le second
fantdme, ex vivo, est composé de deux morceaux de viande fibreuse orientés
perpendiculairement 'un a I'autre. Il nous permet de vérifier la sensibilité de la méthode

a des diffuseurs contenus dans les tissus vivants.
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2.3.1 Fantome in vitro

Un premier fantéme in vitro a été congu pour vérifier la possibilité de détecter le
changement d'orientation de fibres dans un milieu contenant des diffuseurs mimant les
propriétés des tissus biologiques dans une configuration s’approchant de certaines
structures cancéreuses. Une inclusion cylindrique de 10 mm de diamétre composée
d'agar-agar (6 % - réf: 20768, VWR International, Louvain, Belgique) et de gélatine (15 %
- réf :24350, VWR International, Louvain, Belgique) a été entourée d'un fil de 0,1 mm
(Berkley® FireLine fused Microlce crystal, Pure fishing, Columbia, Caroline du Sud,
Etats-Unis) et entourée d’'une matrice, un gel moins rigide, composée d'agar-agar (1 %) et

de gélatine (2 %) (Dang et al. 2011).

Quelques gouttes d'encre bleue ont été ajoutées a l'inclusion pour améliorer son
contraste visuel par rapport a la matrice. Avant la gélification, 1 % d'agar-agar a été ajouté

al'inclusion et a la matrice pour imiter la présence de diffuseurs dans le tissu (Figure 30).

Pour chaque point M du VOI (diametre 20 mm, profondeur 35 mm - permettant
d’'imager l'intégralité du cylindre), la SACF (M) a été calculée sur un disque de diametre

d = 1,5 mm dans le plan XY selon I'équation (II.3).

Fils -~ £

Inclusion — |

W ey

Figure 30 : Schéma du fantéme in vitro avec des fils enroulés autour d'un gel cylindrique bleu en agar-agar-gélatine.
a) Photo de l'inclusion prise avant de la placer dans la matrice. b) Schéma du fantéme avec une matrice en agar-agar-
gélatine entourant l'inclusion cylindrique bleue visible en (a).

2.3.2 Fantome ex vivo

Un second fantome ex vivo a été réalisé pour tester notre méthode. Ce fantéme,
complémentaire au premier, permet de se rapprocher au plus pres des conditions
biologiques au prix d'un compromis sur la connaissance précise de l'organisation des
tissus. Deux morceaux de viande fibreuse ont été placés I'un sur I'autre et immergés dans
un gel de gélatine (6,5 %) pour prévenir des mouvements pendant l'imagerie. La piece de

viande, de la hampe de bceuf, a été choisie de maniére a présenter une organisation
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homogene et visuellement facilement discernable des fibres. La direction principale des
fibres du morceau supérieur a été estimée visuellement a 90° = 10° c'est-a-dire parallele
a l'axe Y. La piece inférieure a été positionnée perpendiculairement a la premiere

(0° = 10°) (Figure 31).

Nous avons réalisé quatre acquisitions différentes. Entre chaque acquisition, nous
avons pivoté le fantdome de 30°+ 0,5° (rotations : 0° 30° 60° 90°) a l'aide d'un

goniometre.

Le VOI était un cylindre de 20 mm de diametre et 35 mm de profondeur comme pour
le fantome in vitro. Pour la visualisation, la SACF a été calculée sur un disque de 1,5 mm
de diametre dans le plan XY comme pour le fantome in vitro. Pour l'analyse de

I'orientation, la SACF a été calculée sur tous les points d'une profondeur donnée

(i.e. M(M) = {My(x, Vi, zic) | 2 = zm})-

Figure 31 : Schéma et image du fantéme de tissu bovin. Deux morceaux de viande fibreuse sont empilés
perpendiculairement et immergés dans une matrice de gélatine. Le morceau supérieur (respectivement inférieur) est
paralléle a l'axe Y (respectivement l'axe X) pour la premiére acquisition BTI. L'orientation des fibres a été estimée
visuellement (fléeche blanche). Le champ de vue est représenté par un cercle en pointillés.

3 RESULTATS

3.1 Durée de la tomographie

Le temps nécessaire pour réaliser une tomographie complete a été évalué pour
différents VOI et différentes tailles latérales des voxels (TLV) (Tableau 3). Pour notre
configuration, la durée d'une étape de la tomographie (déplacement-acquisition-transfert

des données) était de 0,4 s pour des acquisitions sur 35 mm de profondeur. Suite a ces

76



Chapitre 11 Imagerie du tenseur de rétrodiffusion en 3D par tomographie

estimations, nous avons décidé de réaliser nos tomographies sur un champ de vue de
20 mm de diametre avec une TLV de 0,298 mm (égale au pitch de la sonde). Une TLV plus
petite augmenterait inutilement le temps de post-traitement puisque, d’'une part la tache
focale fait environ trois fois la taille du pitch en élévation, et d’autre part, I'erreur tolérée
dans le positionnement de la sonde est égale a + 0,15 mm (soit une amplitude proche du
pitch). Cela permet de maintenir la durée totale en dessous de 20 minutes tout en assurant

une résolution suffisante pour évaluer la SACF sur un grand nombre de points.

VoI

cylindre cylindre cylindre cylindre cylindre cylindre

10 mm 15 mm 20 mm 25 mm 30 mm 35 mm
TLV Temps Temps Temps Temps Temps Temps
#acq (min) G (min) #acq (min) iG] (min) #acq (min) L] (min)

Pitch/2 | 1224 8 1830 12 2446 16 3058 20 3680 25 4294 29

Pitch 1182 8 1790 12 2390 16 2982 20 3586 24 4190 28
Pitchx2 | 1076 7 1660 11 2224 15 2796 19 3388 23 3964 26
Pitchx3 964 6 1528 10 2120 14 2648 18 3224 21 3768 25

Tableau 3 : Nombre d’acquisitions (# acq) et durée nécessaires pour réaliser un BTI 3D par tomographie selon la taille du
volume d’intérét (VOI) et de la taille latérale des voxels (TLV) avec un positionnement de la sonde calculé avec une erreur
tolérée de la moitié du pitch.

3.2 Optimisation de la tomographie

Afin d’optimiser le temps et le nombre d’acquisitions nécessaires pour réaliser notre
meéthode, nous avons étudié I'effet qu’aurait eu une acquisition avec un pas angulaire plus
grand. A mesure que ce dernier augmente, l'ellipse de cohérence est reconstituée avec
moins de points et devient donc plus sensible au bruit. Les mesures d’orientation du BTI,
de Co et d’AF s'éloignent alors de la référence obtenue avec un pas de 5° (Figure 32).
Cependant, le changement moyen d'orientation est inférieur a 5,1° pour nos deux
expériences quand le pas angulaire reste inférieur a 15° (Figure 32a). Le changement
moyen d'AF varie entre 0 et 0,14 (score moyen d'AF pour le fantome
d’agar-agar-gélatine : 0,33, pour le tissu bovin : 0,25). Jusqu’a 15° de pas angulaire, les
changements d’AF restent inférieurs a 0,02 (Figure 32b). Enfin, le changement moyen de
Co varie entre 0 et 0,13 (score moyen de Co pour le fantdme d’agar-agar-gélatine : 0,52,
pour le tissu bovin : 0,60). Sous un pas angulaire de 15°, les changements de Co restent

inférieurs a 0,01 (Figure 32c).
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Figure 32 : Effet du pas angulaire du BTI par tomographie sur l'orientation, la Co et I'AF. Dans les deux expériences (in
vitro et ex vivo), les différences entre les trois composantes du BTI (orientation, cohérence, AF) ont été évaluées pour
chaque point du VOI avec différents pas angulaires pour la rotation de la sonde (5° 10° 15° 20° 30° 45° 60°).
Les changements moyens par rapport a la référence (pas de 5°) sont représentés. Le changement moyen de I'AF (b) doit
étre comparé a I'AF moyenne du fantome in vitro (0,33) et ex vivo (0,25). La variation moyenne de la Co (c) doit étre
comparée a la Co moyenne dans le fantéme in vitro (0,52) et ex vivo (0,60). En-dessous d'un pas angulaire de 15°, les
différences moyennes des trois composantes restent tres faibles pour nos deux exemples.

3.3 Validation du BTI 3D par tomographie sur fantomes

3.3.1 Fantome in vitro

Une représentation du BTI 3D du fantéme in vitro a été reconstruite. Elle est illustrée
en Figure 33a a l'aide du filtre glyph de Paraview (Kitware, Clifton Park, Etats-Unis,
version 5.8.1) (Ayachit 2015). Ce filtre affiche des lignes orientées et colorées selon I'angle
obtenu en chaque point. La longueur de la ligne est proportionnelle a I'’AF a la puissance
6 afin de forcer le contraste pour améliorer la visualisation. La Figure 33a montre une AF
élevée dans une zone circulaire correspondant a 1'emplacement des fils circulaires. Le
changement de couleur continu le long de ces points indique que la méthode est capable

de détecter les changements d'orientation continus des fils dans ce plan.

Pour évaluer la précision de notre méthode, nous avons défini une zone d'intérét T,
couvrant une portion angulaire avec une ouverture de 22,5° (Figure 33b). Pour couvrir
I'intégralité du VOI, cette zone a été tournée par pas de 5° autour du centre de l'inclusion
circulaire pour couvrir les portions angulaires comprises entre a = 0° et « = 355°. Nous
avons calculé la SACF moyenne dans chaque T, sur toutes les profondeurs ou les fils
étaient visibles (11 mm) sur l'image 3D en mode B, comme illustré dans la coupe 2D du

mode B de la Figure 33b. Nous en avons déduit I'orientation correspondante du milieu.

Comme les fils étaient tangents a l'inclusion, 'orientation attendue pour chaque T,

était a + 90°. Sur la Figure 33b, les angles mesurés pour chaque T, sont tres proches de
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ces valeurs. L'angle moyen entre l'orientation principale du milieu dans T, et a était bien

de 90,0° (écart-type : 10,2°).

+  Mesures ’#f

= = =Valeurs attendues |
7

AngléﬁA

40 60 80 100 120 140 . 175
0 5
X (mm) b]
R S S S SR A
90 -60 30 0 30 60 90 120 150 180 210 240 270

Orientation moyenne du milieu (°)

Orientation de la zone d'intérét T, (°)

Figure 33 : Validation du BTI 3D sur fantéme de gel. Représentation 3D de l'information BTI obtenue pour le fantéme de
gel a l'aide du logiciel Paraview. Les couleurs et les orientations de chaque ligne correspondent a l'orientation mesurée des
fils et leur longueur correspond a I'’AF. b) Orientation moyenne du milieu évalué sur T, mesurée pour chaque angle a.
L'image en échelle de gris est un mode B du fantome de fils circulaires a la profondeur des fils.

3.3.2 Fantome ex vivo

L’'imagerie en mode B a permis de différencier nettement les deux morceaux de viande.
Le morceau supérieur se situait entre 9 et 25 mm de profondeur. Une fine couche de gel
était visible en-dessous et le morceau de viande inférieur occupait le bas de 1'image. Les
Figure 34a-d représentent la carte BTI 3D du fantéme via le filtre stream tracer de
Paraview 5.8.1 (Ayachit 2015). Ce filtre génére des lignes de champ a partir de
|'orientation locale du tissu obtenue avec le BTI. Dans la Figure 34a-d, les deux morceaux
de viande orientés perpendiculairement sont clairement visibles. De plus, la rotation de

30° effectuée entre chaque acquisition est aussi identifiable d’'une image a une autre.

La SACF a été évaluée sur une zone correspondant a tous les points a une profondeur
donnée, soit l'intégralité du disque de 20 mm de diametre. L’orientation trouvée pour
chaque profondeur est représentée en Figure 34e. Dans la position initiale (rotation : 0°),
les valeurs attendues étaient de 90° + 10° (direction Y) au-dessus d'une profondeur
de 25 mm (morceau supérieur) et de 0° = 10° (direction X) pour tous les points en-
dessous de 25 mm (morceau inférieur). Le Tableau 4 résume les résultats obtenus pour
toutes les configurations (rotations de 0°, 30° 60° 90°). L'orientation du BTI était

conforme aux valeurs attendues pour les quatre acquisitions.
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Figure 34 : a-d) Représentation avec le filtre stream line de Paraview des résultats du BTI 3D obtenus pour le fantéme de
tissu ex vivo. Les couleurs correspondent a l'orientation locale du BTI. Entre chaque acquisition, le modéle a été tourné
de 30°. e) Orientation moyenne mesurée dans le milieu a chaque profondeur. Avant la rotation (R = 0°), les valeurs
attendues étaient de 90° pour le morceau supérieur et de 180° pour le morceau inférieur. A chaque rotation, les valeurs
attendues diminuaient de 30°. Les résultats obtenus avec le BTI 3D sont cohérents avec les valeurs attendues.

Angle Morceau supérieur Morceau inférieur

Attendu 90° £+ 10° 0°+10°
Rotation : 0°

Mesuré 87,2°+ 3.2° —1,0°+5.3°

Attendu 60° + 10° 150° + 10°
Rotation : 30°

Mesuré 57,2°+2.9° 147,1° + 5.4°

Attendu 30° + 10° 120° + 10°
Rotation : 60°

Mesuré 27,8°+ 3.2° 114,9° + 4.6°

Attendu 0°+ 10° 90° + 10°
Rotation : 90°

Mesuré —1,7° + 3.6° 84,9° + 4.8°

Tableau 4 : Orientations des tissus du fantdme de beeuf selon la rotation du fantéme (attendues vs mesurées)
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4 DISCUSSION

Dans ce chapitre, nous avons proposé une nouvelle méthode pour réaliser un BTI 3D
par tomographie qui sera utilisée dans toute la suite de cette thése. Cette technique
permet de diminuer le temps d’acquisition et la quantité de données générées par rapport
a une « tomographie exhaustive » qui consisterait en une rotation compléte de la sonde
au-dessus de chaque colonne de voxels, c’est-a-dire une série de BTI 1D. En effet, cette
méthode non optimisée aurait nécessité jusqu'a 127 620 acquisitions pour un champ de
vue de 20 mm de large et, dans notre cas, aurait duré 14 heures et généré 5,1 To de
données. Par rapport a une « tomographie exhaustive », notre « tomographie rapide » a
réduit le nombre d'acquisitions d'un facteur 53 pour un VOI correspondant a un cylindre
de 20 mm (Tableau 5) grace a la tolérance de petites erreurs dans le placement de la sonde
pendant la tomographie. A titre de comparaison, la durée d'acquisition de la MR-DTI varie
de 5 minutes a 1 heure (Lope-Piedrafita 2018 ; Ranzenberger and Snyder 2021 ; Salama
et al. 2018), et de 5 a 15 minutes dans la pratique clinique (Soares et al. 2013). La durée
du BTI 3D pourrait étre diminuée en utilisant des disques SSD (solid-state drive) pour
transférer les données et en augmentant la tolérance a I'erreur dans le positionnement de
la sonde. Enfin, I'augmentation du pas angulaire de la sonde de 5° a 15° permettrait de
diviser par trois le temps d'acquisition et la taille de données tout en assurant un niveau

de précision comparable.

Nombre , Taille des
, e ee Durée ,
d’acquisitions données
Tomographie 127 620 14h 5,1TB
Cylindre exhaustive
de 20 mm i
Tomographie 2390 16 min 0,10 TB
rapide

Tableau 5 : Exemples du nombre d’acquisitions, de la durée et de la taille des données générées pour une « tomographie
exhaustive » (répétitions de BTI 1D) et une « tomographie rapide » (méthode proposée dans le chapitre)

Nous avons choisi d'effectuer une tomographie avec une sonde linéaire et non
matricielle afin d’obtenir une installation plus compacte (un seul échographe Verasonics
au lieu de quatre pour les sondes matricielles). Cela était nécessaire pour ne pas impacter
le travail des équipes et s'adapter a l'espace disponible restreint du laboratoire de
pathologie dans lequel I'étude présentée au chapitre IV allait étre menée. De méme, pour
I’étude in vivo présentée au chapitre V, cette solution permettait d’anesthésier les animaux
sur des durées plus courtes. Les sondes linéaires sont également plus sensibles que la

sonde matricielle a 1024 canaux utilisée dans les études précédentes par notre groupe.
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Le VOI balayé au cours de cette procédure était suffisamment large pour étudier les
tumeurs mammaires de petite et moyenne taille. La fenétre temporelle (T, —T; )
correspondait a 1,5 mm et pourrait étre optimisée pour améliorer la résolution spatiale.
Bien que les fibres de collagene mesurent ~1 um en largeur et ~10 pm en longueur
(Ouellette et al. 2021), elles sont organisées en TACS sur des échelles de quelques
centaines de micrometres a pres de trois millimetres (Xi et al. 2021). Notre méthode BTI
3D mesure la cohérence spatiale dans une zone de quelques longueurs d’'onde (minimum
300 um) contenant de tres nombreuses fibres de collagenes organisées de fagon similaire.
Elle devrait ainsi étre sensible a minima aux TACS les plus grands. Les futurs travaux
pourraient se concentrer sur I'amélioration de la résolution afin de détecter des

structures plus petites allant jusqu'a une échelle d’environ 100 pum.

La principale limite du BTI 3D par rapport a la MR-DTI est I'impossibilité de détecter
|'orientation du milieu dans la direction de propagation des ultrasons (axe Z). En effet,
'orientation donnée par cette méthode est la projection de I'orientation des fibres dans
les plans paralleles a la sonde (plan XY). Les tumeurs et leur microenvironnement étant
des structures 3D complexes, cette limite est importante. Néanmoins, nous avons supposé
que l'orientation de la sonde par rapport a la tumeur ne changerait pas radicalement les
principales caractéristiques du BTI (Co, AF, orientation par rapport a la frontiere de la
tumeur). Ces mesures «plan par plan» sont comparables aux méthodes cliniques
réalisées par les pathologistes qui évaluent des tumeurs entiéres en examinant des coupes
histologiques. De plus, des études précédentes utilisant une sonde matricielle suggerent
que cette limite pourrait étre dépassée et qu'il serait possible de mesurer |'orientation du
milieu en trois dimensions (Turquin et al. 2019), mais seulement pour de petits angles
azimutaux. Si ces résultats sont confirmés, la principale limite du BTI 3D pour une

application aux cancers serait alors levée.
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5 CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons montré que le BTI 3D peut étre mis en ceuvre avec succes
en utilisant une sonde linéaire et un ensemble de moteurs. Nos résultats ont été validés
sur deux fantomes controlés (fantome d’agar-agar-gélatine et fantdbme de viande de
beeuf). Le protocole proposé permet de réaliser une acquisition BTI 3D en moins de 20
minutes avec un champ de vision large de 20 mm. Cela serait suffisant pour analyser des
tumeurs détectées préalablement par des techniques d’imagerie ultrasonore plus
conventionnelle comme I'élastographie et pourrait venir en appui a d’autres modalités
étudiées pour leur aide au diagnostic comme l'imagerie Doppler. Pour cela, nous avons
mis en place une méthodologie permettant d’effectuer une acquisition multiparamétrique
ultrasonore 3D a I'aide d’'une sonde linéaire couplant SWE, BTI, Doppler ultrarapide et
mode B. Pour tester cette nouvelle méthode, un nouveau fantébme multiparamétrique,

présenté dans le chapitre suivant, a été développé.
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Chapitre 111 Fantéme d’imagerie multiparamétrique 3D

1 INTRODUCTION ET OBJECTIFS

En imagerie médicale, les « fantdmes » sont des objets mimant les propriétés de tout
ou partie d’'un organe pour une ou plusieurs modalités d’'imagerie. En recherche, ils
permettent de tester de nouvelles séquences d’'imagerie. En clinique, ils sont utilisés par
les médecins pour se former a certains gestes. Le but est d’obtenir un maximum
d’informations et de pratique avant de passer sur un patient. Notre objectif ici a été de
vérifier la capacité d’'une séquence ultrasonore multiparamétrique 3D a évaluer la rigidité
du milieu via l'élastographie par onde de cisaillement (SWE), la présence et la
morphologie de la vascularisation via le Doppler ultrarapide et l'organisation de
diffuseurs via I'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (BTI). En cohérence avecl’ensemble
de cette these, le fantéme a été concu en prenant pour référence les propriétés d'un cancer
du sein. Le choix des modalités ultrasonores provient de trois remaniements importants
des tissus lors de I'apparition d'une tumeur mammaire : la rigidification de la tumeur et
de sa zone péritumorale, I'angiogenése et la réorganisation des fibres de collagene autour

de la tumeur (Kaushik et al. 2016).

Les fantdmes pour l'imagerie ultrasonore visent a reproduire quatre propriétés
fondamentales d’'un milieu : la vitesse de propagation du son (m/s), la densité (kg/m3),
'atténuation (dB.cm1.MHz1) et 'impédance acoustique (Mrayl). En moyenne, pour les
tissus mous du corps humain, la vitesse du son est de 1561 m/s, la densité de 1043 kg/m3,
'atténuation de 0,54 dB.cm'1.MHz1 et 'impédance acoustique de 1,63 Mrayl. Pour le sein,
la vitesse du son varie autour de 1510 m/s, la densité de 1020 kg/m3, I'atténuation de
0,75 dB.cm-'1.MHz1 et I'impédance acoustique de 1,54 Mrayl (Culjat et al. 2010). Ces
valeurs peuvent fluctuer selon la densité mammaire, les seins pouvant étre plus ou moins
adipeux ou fibreux. La plupart des fantdmes sont des hydrogels. Ils sont notamment
fabriqués a base d’agar-agar, de gélatine, de polyacrylamide, de polyuréthane ou d’alcool

polyvinylique (Culjat et al. 2010).

La norme IEC 60601-2-37:2007 recommande une formulation pour la fabrication d'un
fantdme mimant les tissus. Le fantdme proposé est constitué de 82,95 % (massique) d’eau
distillée, 11,23 % de glycérol, 3,02 % d’agar-agar, 0,88 % d’alumine 0,3 um, 0,94 %
d’alumine 3 pm, 0,53 % de carbure de silicium 37 pm et 0,47 % de chlorure de

benzalkonium (pour la conservation). D’apres la norme, les propriétés de ce fantome sont
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proches de celles des tissus avec : 1540 m/s pour la vitesse du son, 1050 kg/m3 pour la

densité, 0,5 dB.cm-1.MHz1 pour I'atténuation et 1,6 Mrayl pour I'impédance acoustique.

Le SWE, une modalité introduite par Bercoff et al., 2004, permet d’estimer la rigidité
des tissus en mesurant la vitesse de propagation d’'une onde de cisaillement. Le SWE 3D a
été étudié par la suite (Pernot et al. 2006) mais n’a pas a ce jour montré d’amélioration
notable dans le diagnostic des tumeurs du sein par rapport au SWE 2D (Choi et al. 2017 ;
Lee et al. 2013 ; Tian et al. 2017 ; Youk et al. 2013). Les fantomes utilisés pour tester le
SWE présentent soit une rigidité homogene calibrée, soit de multiples zones de rigidités
différentes. Dans ce dernier cas, les différentes rigidités sont obtenues en faisant varier la
concentration de polymere dans le gel ; une concentration plus importante étant associée

a une plus grande rigidité (Bercoff et al. 2004 ; Dang et al. 2011).

Le Doppler de puissance permet de mettre en évidence la présence de vaisseaux.
L’apparition du Doppler de puissance ultrarapide, appelé Doppler ultrarapide dans ce
manuscrit, a permis d’augmenter la sensibilité de la méthode et de détecter des flux plus
faibles dans des vaisseaux plus petits (Bercoff etal. 2011). Si les techniques de Doppler 2D
permettent d’'identifier la densité de vaisseaux dans une zone, elles ne peuvent pas étudier
I'architecture complexe de la vascularisation qui se déploie en 3D. Les fantomes de flux
utilisent des tubes ou des cavités dans lesquelles s’écoule un fluide contenant des
diffuseurs. Il est a noter que les tubes peuvent parfois réfléchir une partie importante des
ultrasons sur leur paroi et par conséquent diminuer le ratio signal sur bruit dans la zone
située en-dessous. Une préférence est donc généralement accordée aux fantomes de flux
« sans paroi ». Pour les réaliser, un cylindre est inséré dans le gel avant sa solidification
puis retiré pour faire circuler par la suite un fluide mimant le sang (Oglat et al. 2018 ;
Rickey et al. 1995). Le fantome doit cependant étre suffisamment rigide pour ne pas

s’effondrer lors du retrait du cylindre.

Enfin, le BTI permet d’évaluer 'orientation des tissus mous (Papadacci et al. 2014).
La méthode existe en 1D (Papadacci et al. 2014) et en 3D (Papadaccietal. 2017). Les seuls
fantdmes ayant été proposés dans la littérature évaluent I'orientation du milieu en se
basant sur une anisotropie créée dans un gel de PVA déformé (Chatelin et al. 2014), le
long de fils (Turquin et al. 2017) ou dans des tissus ex vivo et in vivo (Papadacci et al.
2017). Néanmoins, il est impossible de contréler précisément I'orientation des diffuseurs

dans les fantémes produits avec des tissus biologiques. De plus, ces fantomes se
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conservent mal dans le temps. L’anisotropie des fantémes synthétiques proposés dans les
travaux antérieurs était homogene (orientation unique) dans tout le fantobme quand les
diffuseurs étaient plus petits que la longueur d’onde, et variable quand les diffuseurs, par
exemple des fils, étaient plus grands. Il était donc intéressant de proposer un nouveau
fantome, plus représentatif des tissus vivants, présentant une microstructure complexe

avec des diffuseurs petits par rapport a la longueur d’onde.

Plusieurs approches sont possibles afin de réaliser des acquisitions 3D avec les
ultrasons. La méthode la plus simple consiste a translater mécaniquement une sonde
linéaire pour reconstruire le volume tranche par tranche. Elle dégrade néanmoins la
résolution puisque les sondes linéaires focalisent mal en élévation. Pour diminuer cette
anisotropie, il est possible de réaliser une tomographie multiple : les scans sont alors
effectués plusieurs fois en faisant tourner la sonde sur elle-méme. Cela permet une
meilleure focalisation au prix d’'une augmentation du temps de scan (Demené et al. 2016).
Enfin, il est possible d’utiliser des réseaux de transducteurs en 2D (sondes matricielles,
sondes row-column addressed - RCA) mais ces méthodes nécessitent un matériel coliteux

et peu disponible.

Le travail proposé dans ce chapitre vise a réaliser le premier fantome
multiparamétrique pour le SWE, le Doppler ultrarapide et le BTI afin de tester une
séquence 3D par tomographie pour le suivi du cancer du sein. Cette méme séquence sera
utilisée dans les chapitres IV et V pour le suivi des cancers ex vivo chez I'humain et in vivo
chez le petit animal. La recherche présentée dans ce chapitre a été réalisée en
collaboration avec Bailey Leadford, stagiaire au laboratoire Physique pour la Médecine
pendant trois mois, qui a co-cong¢u la méthode pour la réalisation du gel et fabriqué les

tests sous ma supervision.
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2 METHODES

2.1 Fantome
2.1.1 Fabrication

2.1.1.1 Objectif

La conception du fantéme devait permettre d’obtenir une zone plus rigide que la
matrice (contraste SWE), d’injecter un fluide dans un vaisseau de diameétre contr6lé sans
paroi (Doppler ultrarapide) et d’orienter de petits diffuseurs selon des directions
variables et contrélées (BTI). Afin de maitriser cette orientation, nous avons utilisé une
poudre de fer placée dans un champ magnétique. A notre connaissance, un seul autre
fantdome ultrasonore a été proposé utilisant un champ magnétique pour orienter des
diffuseurs afin d’en mesurer I'orientation (Barber and Zemp 2017). Le schéma du fantéme

est présenté en Figure 35.

Orientations des particules

Zone rigide

Ai Z
imant X

Moule

Matrice

Flux
(vaisseau sans paroi)

Figure 35 : Schéma du fantéme multiparamétrique, vu en coupe de c6té (a gauche) et de haut (a droite). Le moule a les
rebords légérement au-dessus du niveau du gel pour contenir I'eau servant au couplage acoustique entre la sonde et le
fantéme. Le role de I'aimant pour orienter les diffuseurs dans le milieu sera discuté dans la suite.

2.1.1.2 Moule

Un moule, imprimé en 3D (Prusa research, Prague, Tchéquie) en acide
polylactique (PLA) par la technique de dépo6t de fil fondu (fused filament fabrication), a

spécialement été congu pour la réalisation de ce fantdme. Ce dernier consistait en deux
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parties amovibles. La premiere était une boite rectangulaire avec trois ouvertures : deux
d’entre elles permettaient de placer les connecteurs qui servaient a insérer le cathéter
pour créer un vaisseau dans le fantome ; la derniére ouverture servait a insérer la seconde
partie du moule, un cylindre creux. Afin d’orienter les diffuseurs magnétiques placés dans
le fantdme, plusieurs petits aimants cubiques de 5 mm (réf : W-05-N50-N, supermagnete,
Gottmadingen, Allemagne) étaient disposés dans le tube. Le fin cathéter (1 mm de
diametre externe) était enroulé autour du cylindre (Figure 36). Apres avoir coulé la
matrice, le cylindre a été enlevé pour couler a sa place un gel plus rigide que la matrice.
Enfin, le cathéter a été retiré afin de créer une cavité dans laquelle un fluide mimant le

sang pouvait étre injecté lors des séquences d’imagerie.

Cathéter

Aimants
externes

Connecteur flux
Cylindre

Aimants Emplacement pour
internes connecteur flux

Figure 36 : Photo et schéma du moule servant a la réalisation du fantéme multiparamétrique

2.1.1.3 Etape I : matrice

La premiere étape de réalisation du gel a consisté en la préparation d’'une matrice peu
rigide contenant des diffuseurs avec une orientation controlée. L'’hydrogel servant de
matrice a été préparé dans un bécher dans lequel ont été mélangés 78.1 % (tous les %
sont exprimés en rapport de masse) d’eau distillée, 10,4 % de glycérine (réf: 24386, VWR
International, Louvain, Belgique), 1,78 % d’agar-agar (réf: 20768, VWR International,
Louvain, Belgique) et 0,44 % de chlorure de benzalkonium 50 % (mon-droguiste,
Charmont, France). La solution a ensuite été dégazée, puis chauffée sur une plaque

chauffante a 90°C sous agitation magnétique. Une fois la température atteinte, le bécher a
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été retiré de la plaque chauffante et laissé a refroidir jusqu'a 50° sous agitation
magnétique. Le barreau magnétique a ensuite été retiré puis 9,26 % de poudre de fer de
diameétre max 36 pm (Werth metallpulver, Erfurt, Allemagne) ont été ajoutés et mélangés
manuellement jusqu’a ce que les particules de fer restent en suspension. Une attention
particuliere a été portée au fait de ne pas incorporer de bulles d’air. Quand la solution a
commencé a gélifier, elle a été versée dans un moule, préparé comme sur la Figure 36. Le

temps de repos avant la seconde étape était d’au moins 30 minutes.

2.1.1.4 Etape II : inclusion

Une fois le gel solidifié, les aimants externes et le cylindre ont été retirés. Puis, pour
réaliser l'inclusion, les mémes étapes ont été réalisées en modifiant les quantités de
réactifs : eau distillée (77,0 %), glycérine (10.4 %), agar-agar (2,82 %), poudre de fer
(9,34 %), chlorure de benzalkonium (0,44 %). Cette solution a été versée dans l'inclusion
laissée vide par le cylindre. Apres au moins 30 minutes a température ambiante, le

cathéter a été retiré afin d’obtenir un vaisseau sans paroi.

2.1.2 Préparation du fantome pour 'imagerie

Avant I'imagerie, une fine couche d’eau distillée était placée sur le fantdéme afin
d’assurer le couplage acoustique entre la sonde ultrasonore et le fantome. Une solution
de fluide pour test Doppler (Model 707, ATS laboratories, Bridgeport, Connecticut, Etats-
Unis) était alors injectée a l'aide d'un pousse-seringue (KD Scientific, Holliston,
Massachusetts, Etats-Unis) avec un débit de 0,5 mL/min pendant toute la durée des

acquisitions.

2.1.3 Inspection post-acquisition

Afin de comparer les résultats du BTI obtenus lors de nos acquisitions, le fantéme a été
découpé en tranches de 4 mm le long de I'axe Z. Ces tranches ont ensuite été inspectées a

I'aide d’un microscope numérique DOM-1001 (RWD, San Diego, Californie, Etats-Unis).
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2.2 Séquences multiparamétriques

2.2.1 Mise en place

La séquence d’imagerie a été réalisée par un systéme d’acquisition Vantage (Kirkland,
Washington, Etats-Unis). La sonde utilisée a été fabriquée pour une utilisation préclinique
(Vermont, Tours, France), centrée a 15,6 MHz, avec un écart inter-élément de 0,11 mm et
une distance focale en élévation de 8 mm. Dans le chapitre V, cette méme sonde a été
utilisée pour l'expérimentation sur modele murin. La sonde était placée dans un
porte-sonde spécialement imprimé en 3D et fixé a un jeu de moteurs permettant trois
degrés de liberté en translation (VT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne) et un
degré en rotation (DT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne). Les séquences
présentées ci-dessous ont été réalisées les unes apres les autres sans aucune modification

de 'installation.

2.2.2 SWE

Le SWE 3D a été reconstruit a partir de 49 acquisitions de SWE 2D espacées d’un pas
de 0,25 mm dans trois orientations différentes (0°, 45°, 90°). Pour chaque acquisition 2D,
neuf ondes de cisaillement réparties sur la largeur de la sonde ont été générées. Chaque
onde de cisaillement a été produite avec cing focalisations en différentes profondeur
(entre 6 et 16 mm) pendant 6,5 ps a 25 V a une fréquence de 13 MHz. Apres la création de
chaque onde de cisaillement, une séquence d'imagerie ultrarapide a été effectuée pour
suivre la propagation de I'onde : 25 images ont été formées a une fréquence de 8333 Hz.
Chaque image a été créée a partir de trois ondes planes émises a 15,625 MHz et orientées

a-3°0°3°

La vitesse de 'onde de cisaillement a ensuite été estimée pour chaque pixel plan par
plan (chapitre I) et le SWE 3D a été reconstitué en moyennant les valeurs obtenues dans
les différents plans. Cette méthode de reconstruction permet d’obtenir une carte de
rigidité 3D avec une résolution plus isotrope (Demené et al. 2016) afin de ne pas
introduire de biais selon une direction. En contrepartie, I’anisotropie mécanique n’a pas
été mesurée. Une validation 2D a été faite dans un plan a I’aide d’'un Aixplorer équipé d’une

sonde SL10-2 (SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France).
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2.2.3 Doppler ultrarapide

De méme que pour le SWE, le Doppler ultrarapide 3D a été reconstruit a partir de 49
acquisitions espacées de 0,25 mm prises dans trois orientations différentes (0°, 45°, 90°).
Chaque plan été réalisé a partir de 'acquisition de 200 images a 1000 Hz chacune obtenue

b

avec 11 ondes planes orientées de -5° a +5° (pas de 1°) a 15 V.

Le Doppler ultrarapide a été reconstruit en 2D selon la méthode présentée au chapitre I
en coupant les cinq premieres valeurs propres de la SVD. Le volume Doppler a ensuite été

reconstitué en moyennant les valeurs obtenues a chaque acquisition.

La valeur du rayon du vaisseau a été estimée en binarisant I'image, en sélectionnant le
vaisseau (le plus grand volume continu extrait par la binarisation) et en réalisant une
fermeture morphologique du volume binarisé dans Matlab (The MathWorks, Inc., Natick,
Massachusetts, Etats-Unis). Ces étapes ont permis d’obtenir un masque du vaisseau sans
artefact ni voxel vide. Par la suite, la position du squelette a été calculée grace a la fonction
bwskel de Matlab. Pour chaque voxel du squelette, on estime la valeur du rayon local en

prenant la plus courte distance entre le voxel et les pixels hors du masque.

2.2.4 BTI

La méthode BTI est celle présentée au chapitre II, a la différence que la sonde utilisée
ici était plus haute fréquence. Par conséquent, le volume d’intérét (VOI) était un cylindre
de 14 mm de diameétre et de 15 mm de profondeur. Par ailleurs, le pas angulaire de la
sonde a été fixé a 10°. Ce pas est un compromis entre temps et qualité d’acquisition
demeurant sous le seuil de 15° fixé au chapitre précédent avec des fantomes. Pour le calcul
du BTI, le facteur de cohérence spatialement moyenné (spatially averaged coherence
factor — SACF) a été évalué sur un cylindre de diametre (plan XY) d = 0,55 mm et de
hauteur (axe Z) h = 2 mm dans un seul plan proche du centre (z. = 10 mm) du cylindre

estimé visuellement au mode B :

d\? h
M(M) = {Mk(xk,yk,zk)l(xk - xM)Z + (yk — yM)Z < (E) ) |Zk _ ch < E} (IH 1)

Ou M estl'ensemble des points M, dans une petite zone autour du point d'intérét M.

Plusieurs zones ont été scannées pour le BTI. Puis, suite a I'inspection du fantome au
microscope (2.1.3), une zone dont I'orientation était suffisamment caractéristique pour

étre simplement comparée avec I'orientation obtenue par BTI a été identifiée.

96



Chapitre 111 Fantéme d’imagerie multiparamétrique 3D

2.2.5 Mode B

Le mode B 3D a été reconstruit a partir d'une moyenne de I'intégralité des acquisitions

du BTL.

3 RESULTATS

3.1 Réalisation de la séquence

Dans les conditions de I'expérience, il a fallu 7 minutes pour réaliser le SWE 3D,
8 minutes pour le Doppler ultrarapide 3D et 6 minutes pour le BTI 3D. Le temps
d’acquisition total est donc de 21 minutes pour un champ de vue de 14 mm de diameétre

et de 15 mm de profondeur.

3.2 SWE

Les cartes de SWE (Figure 37) ont permis de distinguer clairement 'inclusion de la
matrice. La valeur de la vitesse de l'onde de cisaillement dans l'inclusion (zone en
pointillés blancs) était de 8,87 m/s en moyenne (médiane : 8,86 m/s, écart-type - o :
1,41 m/s). Dans la matrice (zone en pointillés rouges), la vitesse moyenne de 'onde de

cisaillement était de 6,19 m/s (médiane : 6,25 m/s, o : 0,431 m/s).

Les valeurs trouvées a I'aide de la séquence de I'Aixplorer était de plus de 10 m/s (en

saturation) dans l'inclusion et de 7,2 m/s (o : 0,3 m/s) dans la matrice.

3.3 Doppler ultrarapide

Le vaisseau était facilement discernable a I'ceil nu (Figure 38). La valeur moyenne du
Doppler ultrarapide dans le vaisseau, calculée dans le volume binarisé (section 2.2.3) était
de -42,3 dB (o : 12,4 dB) contre -78,4 dB (o : 8,96 dB) en dehors du vaisseau, c’est-a-dire
partout sauf dans le volume binarisé (Figure 38). La mesure du diametre moyen du

vaisseau était de 0,978 mm (o : 0,162 mm, interquartile : 0,276 mm).
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Figure 37 : Représentation de deux coupes du SWE 3D dans deux plans orthogonaux (plans ZX et XY) avec mode B
correspondant. L’histogramme représente les valeurs de vitesse des voxels se trouvant dans les zones en pointillés
rouges (matrice) et blancs (inclusion). Les deux distributions sont nettement séparées.
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Figure 38 : a) Représentation biparamétrique 3D du vaisseau binarisé (vert) et des zones dans lesquelles la vitesse de ['onde
de cisaillement dépasse 85 m/s (rouge). Le volume en pointillés correspond au champ de vue. b) et c) Projection de
l'intensité maximale dans les plans ZX et XY. d) Valeurs du Doppler ultrarapide dans les voxels se trouvant dans le vaisseau
binarisé et en dehors. La médiane des valeurs dans le vaisseau est de -43,7 dB (interquartile : 19,5 dB). En dehors du
vaisseau, elle est de -79,6 dB (interquartile : 15,7 dB).
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3.4 BTI

L’inclusion était située entre 6 et 15 mm de profondeur. L'orientation des particules de
fer dans la zone située dans le coin X > 0 et Y > 0 du fantome (Figure 39) était clairement
définie de fagcon radiale proche du vaisseau. Le BTI a été calculé en moyennant les points

dans toute la profondeur entre 9 mm et 11 mm.

dB Inclusion dB
0 r—l—l - _
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-5 T T 1
2 Vaisseau
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Figure 39 : a) Mode B obtenu dans le plan ZX a partir de I'acquisition 3D. L’inclusion rigide se trouve en bas a gauche. Le
rectangle rouge correspond a la profondeur sur laquelle la SACF a été calculée. Les pointillés rouges correspondent au plan
médian représenté dans le mode B en b). b) Mode B obtenu dans le plan XY a partir de I'acquisition 3D. L’inclusion se trouve
d gauche de I'image.On repere également le vaisseau (petit cercle en pointillés blancs rapprochés). L'orientation trouvée
par le BTI est superposée en couleurs. Chaque ligne correspond a une ligne de champ tracée a partir de la carte du BTI sur
laquelle les points pour lesquels I'AF était inférieure a 0,1 et la Co inférieure a 0,6 ont été retirés. Chaque ligne est colorée
selon son orientation globale. Le grand cercle blanc indique le champ de vue du BTI. c¢) Coupe du fantéme entre 8 et 12 mm
de profondeur. Les fleches indiquent ['orientation visible des particules de fer. Le grand cercle blanc indique
approximativement le champ de vue de l'acquisition BTI

4 DISCUSSION

Ce chapitre présente le premier fantdme multiparamétrique permettant d’évaluer les
modalités de SWE, de Doppler ultrarapide et de BTI. Ce fantome a également permis de
tester notre séquence multiparamétrique et de valider chaque composante

individuellement.

Le fantome présentait deux zones de rigidité distinctes, différentiables avec I’'Aixplorer,
que notre méthode a également permis de séparer. A I'Aixplorer, la vitesse de 'onde de
cisaillement mesurée était plus élevée qu’avec notre méthode (+16 % dans la matrice, non
évaluable dans la zone rigide). Cela pourrait étre dii a la précision de 1a méthode de I'ordre
de 10% (Deffieux et al. 2009), a la rigidité élevée du fantébme qui saturait la mesure a
I'Aixplorer ou encore aux différentes fréquences employées générant des ondes de

cisaillement de fréquences différentes dont la vitesse est variable en cas de dispersion
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dans le milieu (Deffieux et al. 2009). Une comparaison plus poussée des valeurs de rigidité

entre notre méthode et celle de I'Aixplorer pourrait étre effectuée.

Le fantome était plus rigide que les tissus mammaires sains pour lesquels la vitesse de
I'onde de cisaillement est comprise entre 1 et 3 m/s (chapitre I, Tableau 2). Les tumeurs
peuvent avoir des rigidités tres variables et hétérogenes allant de zones peu rigides
(vitesse de I'onde de cisaillement ~2 m/s) a des zones tres rigides (vitesse de 'onde de
cisaillement > 10 m/s) (Evans et al. 2012 ; Shi et al. 2018). Une amélioration du fantome
consisterait a ajouter des zones moins rigides pour se rapprocher des tissus mammaires.
Néanmoins, cette modification risquerait de rendre le fantéme moins durable et de rendre

la cavité servant a mimer le vaisseau instable.

La cavité parcourant le fantdbme a permis de faire passer un fluide imitant le sang le
long d’'une géométrie 3D complexe. La cavité ne s’est pas effondrée apres le retrait du
cathéter et aucune fuite n’a été observée pendant I'’expérience. Notre méthode de Doppler
ultrarapide 3D a correctement reconstruit le vaisseau. La mesure du diametre du vaisseau
était seulement 2 % inférieure au résultat attendu. De plus, la morphologie du vaisseau
reconstitué par notre méthode correspondait visiblement a celle de la cavité. Le diametre
du vaisseau a été fixé a 1 mm pour correspondre a ceux du sein humain qui s’échelonnent
d’environ 5 pm a 4 mm (He et al. 2006). Les vaisseaux relevant de la néo-angiogenese des
tumeurs se situent quant a eux entre 109 et 102 um. Un futur fantéme pourrait donc
inclure plusieurs cavités dont certaines plus petites, de 'ordre de 0,1 mm de diametre,
pour mieux imiter ces vaisseaux. Néanmoins, la résolution spatiale des ultrasons, dans

notre cas 0,1 mm, ne permettrait pas de mesurer précisément le diametre.

Enfin, le principe consistant a créer une microstructure avec une orientation contrélée
grace a une poudre de fer et a 'application d’'un champ magnétique a été validé. Certaines
zones du fantdme n’ont pas présenté l'orientation attendue (Figure 35 et Figure 39) ce
qui pourrait étre dii a une trop grande viscosité du gel lors de la préparation restreignant
'alignement des particules selon le champ magnétique. Ce défaut du fantdme n’a pas
empéché la validation du BTI puisqu'’il a été possible de vérifier que I'orientation mesurée
au BTI était bien similaire a celle des diffuseurs grace a des coupes visualisées au
microscope. Par ailleurs, les particules ont eu tendance a se regrouper proche de I'aimant

laissant des zones vides en d’autres endroits. Ainsi, le fantdme pourrait étre amélioré par
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un contrdle plus fin de I'organisation des diffuseurs ce qui permettrait de réaliser une

étude quantitative de la précision du BTL

5 CONCLUSION

Ce travail démontre la possibilité de réaliser un fantdme multiparamétrique pour le
SWE, le Doppler ultrarapide et le BTI et valide notre méthode d’acquisition et de
traitement multiparamétrique 3D pour ces trois modalités. Dans les deux chapitres
suivants, la méthode présentée et validée ici sera utilisée pour la caractérisation des
tumeurs mammaires afin de vérifier la pertinence des modes ultrasonores choisis pour

I'amélioration du diagnostic du cancer du sein.
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1 INTRODUCTION ET OBJECTIFS

Apres avoir développé une séquence ultrasonore multiparamétrique 3D (chapitre III),
nous proposons dans ce chapitre de I'appliquer a des cancers du sein humain ex vivo afin

de tester sa faisabilité et d’évaluer son intérét diagnostic.

Actuellement, la recherche en imagerie médicale pour le cancer du sein poursuit deux
objectifs principaux. D'une part, les radiologues ont besoin d'outils améliorés pour mieux
distinguer les lésions bénignes des lésions malignes de maniére non invasive. Ainsi, en
rendant I'imagerie plus spécifique, le nombre de biopsies inutiles pourrait étre réduit. Ce
prélevement de tissus est nécessaire pour établir un diagnostic définitif pour toutes les
lésions catégorisées BI-RADS 4 ou 5 correspondant a un risque de cancer estimé
supérieur a 2 %. Cette technique invasive est fiable mais souffre d'un taux élevé de
résultats bénins. En effet, seuls 28,6 % conduisent a un diagnostic de cancer (Lehman et
al. 2017), ce qui cause aux femmes un stress inutile et une possible perte de confiance
dans le dépistage du cancer du sein. D'autre part, des modalités d'imagerie non invasives
capables de caractériser les cancers du sein aideraient les médecins a prendre des
décisions de traitement adaptées aux patients plus rapidement. Le travail présenté dans
ce chapitre se concentre sur ce dernier point en évaluant l'intérét d’'une approche
ultrasonore multiparamétrique en 3D pour la caractérisation des signatures
biopathologiques des cancers du sein. Pour cet objectif, nous avons cherché a combiner
différentes modalités d’'imagerie ultrasonore complémentaires au sein d'un méme

protocole d’acquisition.

L’échographie est couramment utilisée pour les femmes présentant un examen
clinique anormal, une lésion suspecte sur les mammographies ou ayant des seins denses.
Plusieurs modes échographiques sont utilisés ou étudiés pour améliorer le diagnostic du
cancer du sein. En complément du mode B, 1'élastographie par ondes de cisaillement
(SWE) est déja largement déployée en clinique pour différencier les masses bénignes des
masses malignes (Evans etal. 2012 ; Tanter et al. 2008). La capacité du SWE a caractériser
le stade des carcinomes (Bae et al. 2017) et les sous-types immunohistochimiques (Denis

et al. 2016) reste un sujet de recherche.

Par ailleurs, I'angiogenese étant 'un des mécanismes fondamentaux de la croissance

tumorale, différents modes échographiques sont étudiés pour évaluer les propriétés de la
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vascularisation tels que différentes techniques d’imagerie Doppler (dont le Doppler
ultrarapide), I'imagerie ultrasonore de contraste (contrast-enhanced ultrasound - CEUS)
(Stanzani et al. 2014), la microscopie de localisation ultrasonore (ULM) (Opacic et al.
2018) ou la superbe imagerie microvasculaire (superb microvascular imaging - SMI)

(Zhan et al. 2016).

Enfin, d'autres techniques récentes explorent I'organisation microscopique des tissus
en se basant sur la cohérence de 1'onde ultrasonore rétrodiffusée, comme la cohérence
spatiale sur faible intervalle (short-lag spatial coherence - SLSC) (Wiacek et al. 2020)
proche de l'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (BTI). Pour rappel du chapitre I, les
fibres de collagéne structurent les tissus et influencent le développement du cancer et sa
propagation vers d’autres organes (Dai et al. 2020 ; Ouellette et al. 2021). Des études ont
montré des liens entre les propriétés des fibres de collagéne et la survie des malades
(Conklin et al. 2011 ; Morkunas et al. 2021), l'invasion des cellules cancéreuses (Sprague
etal. 2021), et la récidive apres un carcinome canalaire in situ (CCIS) (Conklin et al. 2011 ;
Sprague et al. 2021 ; Toss et al. 2019). Au moins huit motifs d’organisation des fibres de
collagene caractéristiques des tumeurs, les TACS (tumor associated collagen signatures,
chapitre I section 1.2.5) ont été décrits a différentes échelles allant de 100 um a quelques
millimetres (Xi et al. 2021). Cependant, les techniques actuelles d'évaluation des TACS
reposent sur I'imagerie optique, comme par exemple I'analyse d’'images a partir de coupes
histologiques colorées, I'imagerie de seconde harmonique (second-harmonic generation
microscopy - SHG), la microscopie deux photons (two-photon microscopy) et la
fluorescence (Zunder et al. 2020). Ces méthodes nécessitent des biopsies ou sont limitées
aux tissus superficiels. Des travaux récents dans le domaine de I'imagerie par résonance
magnétique (IRM) ont montré que l'imagerie par diffusion (diffusion-weighted imaging -
DWI ou diffusion tensor imaging — DTI) (Egnell et al. 2020 ; Kakkad et al. 2016) est corrélée
aux propriétés du collagene. Toutefois, I'IRM demeure une méthode coliteuse et peu
disponible. Elle est, de surcroit, rarement utilisée pour le dépistage du cancer du sein,
contrairement a 1'échographie. A notre connaissance, aucun travail n'a cependant validé
la capacité des ultrasons a déterminer l'organisation des fibres de collagene dans les

tumeurs mammaires.

Dans ce chapitre, le protocole d’'imagerie multiparamétrique présenté au chapitre

précédent a été appliqué a des tumeurs ex vivo du sein humain. Cette étude visait a
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reconstruire grace aux ultrasons une représentation multiparamétrique 3D de tumeurs
associant anatomie, élasticité et organisation des tissus, a valider le lien entre le BTI et
I'organisation des fibres de collagene visibles sur les coupes histologiques ainsi qu’a
rechercher de nouveaux marqueurs pertinents pour le diagnostic. Il est a noter que

I'imagerie de vascularisation est absente de cette étude car inapplicable aux tissus ex vivo.

Le travail exposé dans ce chapitre a été réalisé au service de pathologie de la
Pr. Anne Vincent-Salomon a I'Institut Curie (Paris, France) avec la collaboration de la
Dr. Anne Tardivon, radiologue (annotation des données), du Dr. Lounes Djerroudi,
pathologiste (analyse), de la Dr. Charlotte Martinat, ingénieure (collecte des données
cliniques) ainsi qu’avec I'’ensemble des médecins et techniciens du service de pathologie

qui nous ont appuyés pour le repérage des tumeurs au sein des pieces opératoires.

2 METHODES

2.1 Inclusion des patients

Conformément a la réglementation francgaise, tous les participants de cette étude ont
fourni leur consentement écrit autorisant I'acces a leurs données médicales a des fins de
recherche. Un comité d’évaluation interne a I'Institut Curie pour les études sur les
données des patients (CRI data) a autorisé l'utilisation et le transfert des données
cliniques pertinentes. Le groupe de travail thématique (GTT) « sein » de 1'Institut Curie a
approuvé 'ensemble des procédures. Les données cliniques pertinentes (age, grade de la
tumeur, type de tumeur...) ont été extraites des rapports médicaux anonymisés et établis

par les pathologistes.

Nous avons inclus toutes les mastectomies et tumorectomies!4 sans chimiothérapie
néoadjuvante!s réalisées pendant les sept semaines de I'étude, a I'exception de celles
requises par le pathologiste pour un diagnostic immédiat. Notre méthode d’imagerie

multiparamétrique a ainsi été appliquée sur 98 tumeurs.

La position des tumeurs a été estimée par palpation et par imagerie en mode B. Sur les

98 cas, trois cas ont été exclus : le premier a été retiré car le tissu dans les sections

14 Lorsque tout le sein est retiré on parle de mastectomie. Lorsqu’une partie seulement du sein est retirée,
on parle de tumorectomie.
15 Chimiothérapie effectuée avant I'opération chirurgicale
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histologiques était trop fragmenté pour effectuer notre analyse d'images (section 2.4) et
les deux autres parce qu'il n'y avait pas de tumeur dans la mastectomie selon les rapports
des pathologistes. Une radiologue expérimentée a vérifié ultérieurement les acquisitions
menant a I'exclusion de 31 cas pour lesquels aucune masse n'était détectable au mode B.
Notre analyse a donc porté sur 64 cas validés. La description de la cohorte, y compris les
informations sur le grade, le statut ganglionnaire (avec ou sans métastases), le statut des
récepteurs d'cestrogene et de HER2 pour les 52 cas invasifs validés, se trouve dans le

Tableau 6.

Casinclus Surles carcinomes invasifs seulement
N | 64 Grade (EE)
(incl. 3 hommes) G1 10 (19,2%)
Age G2 36 (69,2%)
Moyenne (années) 62,8 G3 6(11,5%)
Fourchette (années) 40-88 pN
Type histologique N+ 8(15,4%)
Canalaire TNS 34 (53,1%) N- 42 (80,8%)
Canalaire in situ 12(18,8%) Nx 2(3,8%)
Lobulaire infiltrant 9(14,1%) ER
Autres infiltrant 9(14,1%) ER+ 50 (96,2%)
Taille tumorale ER- 2(3,8%)
Médiane (mm) 16 HER2
Interquartile (mm) 15 HER2+ 6(11,5%)
HER2- 46 (88,5%)

Tableau 6 : Description de la cohorte comportant le nombre de prélévements (N), I'dge et le type de cancer des patients
(TNS = type non spécifique) ainsi que la taille des tumeurs. La caractérisation des carcinomes en termes de grade
(EE = Elston-Ellis), de présence de métastases dans les ganglions lymphatiques (pN - Nx signifie non évalué), et du statut
des récepteurs cestrogene (ER) et HER2 a été réalisée sur les 52 cas de carcinomes invasifs.

2.2 Acquisition ultrasonore

2.2.1 Matériel

Le systeme d’acquisition ultrasonore était identique a celui présenté au chapitre III.
En revanche, la sonde utilisée était, comme au chapitre II, une sonde linéaire L7-4
(Philips - ATL, Amsterdam, Pays-Bas, pitch 0,298 mm, largeur de bande 4-7 MHz)
comportant 128 éléments, choisie pour sa sensibilité d’'imagerie et sa capacité a supporter

une forte puissance a I'émission. La fréquence de transmission était de 5,2 MHz
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(fréquence centrale). La distance focale de la sonde était de 25 mm. Cette derniére était
fixée au méme dispositif motorisé qu’aux chapitres précédents permettant trois degrés
de translation (X-Y-Z) (VT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne) et un degré de
rotation (0 dans le plan XY) (DT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne). Le porte-

sonde était adapté a la sonde employée.

Les tissus mammaires étaient placés dans un sac en plastique (TissueSAFE®, Milestone
Medical, Sorisole, Italie) et mis sous vide immédiatement apres leur résection. Le sac était
ensuite immergé dans de I'eau distillée pour assurer le couplage acoustique et permettre

ala sonde de se déplacer au-dessus sans le toucher (Figure 40).

Par convention, I'axe Z est I'axe vertical. L'axe X est aligné avec la dimension latérale de
la sonde et l'axe Y correspond a I'élévation lorsque 6 = 0° (position initiale). Chaque
acquisition était faite de maniere a ce que la tumeur soit proche du centre du volume

imagé.

Moteur 4 axes

. X
® | ’
Z
Sonde —rf 8

Sac plastique | Eau
N sous vide ¢ ¢ ~
N i f— N
Réservoir \\\ %
N . - \1
NN NN
Tissus mammaires Tumeur

Figure 40 : Schéma du montage de l'acquisition. Les tissus mammaires étaient placés dans un sac plastique sous vide et
immergés sous l'eau. Attachée a un moteur quatre axes, la sonde linéaire pouvait se déplacer sans les toucher afin de
scanner le volume d'intérét.

2.2.2 Estimation de la vitesse du son

Avant chaque acquisition multiparamétrique, la vitesse du son a été estimée au centre
de la sonde proche de la focale afin d’optimiser la précision de la méthode de calcul du

BTI. La méthode utilisée est celle décrite dans I'étude d'Imbault et al., 2017:

i. Lasonde émettait 101 ondes planes (inclinées avec un pas angulaire de 0,4° de -20°

a +20°).
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ii.  Lacohérence spatiale de la ligne centrale de notre image était ensuite calculée pour
différentes valeurs de la vitesse du son (entre 1400 et 1600 m/s) lors de la

reconstruction du mode B.

La vitesse du son dans le milieu était estimée égale a celle donnant la cohérence
maximale lors de la phase (ii). La vitesse ainsi trouvée était par la suite employée dans

toutes les acquisitions suivantes pour calculer les délais en émission et en réception.

2.2.3 Mode B

Le mode B a été réalisé a partir de 'acquisition BTI comme au chapitre IIL.

2.2.4 SWE

Le SWE a consisté en 3 scans linéaires a 0°, 45° et 90° comme au chapitre III. Chaque
scan comprenait entre 21 et 41 acquisitions (médiane de 27 acquisitions) selon la taille
de la tumeur, avec un pas de 1 mm. A chaque position, sept ondes de cisaillement ont été
générées et réparties linéairement le long de l'axe de la sonde. Chaque onde de
cisaillement a été induite par cinq focalisations de 80 pus a 60 V avec un facteur d’utilisation
(duty cycle) de 100 % et un nombre F de 1,5. Elles ont été suivies par imagerie ultrarapide
avec 26 images a 2516 Hz. Pour chaque image, cinq ondes planes ont été émises avec un

pas de 4° allant de -8° a +8°.

Le SWE 3D a été reconstruit en faisant la moyenne de tous les plans SWE dans les

différentes orientations comme dans le chapitre III.

2.2.5 BTI

Le BTI 3D a été réalisé selon la méthode présentée au chapitre II. Le volume scanné par
le BTI correspondait a un cylindre de 25 mm de diametre et de 35 mm de profondeur. Le

temps d’acquisition était d’environ 20 minutes (chapitre II).

Apres obtention de I'information d’orientation locale du milieu grace au BTI, un « score
radial » a été défini (équation IV.2) pour caractériser I'organisation des tissus autour de
la tumeur détectée par notre méthode. Ce score est proche de 1 lorsque 1'orientation
trouvée par le BTI est normale au bord de la tumeur (structure tissulaire en « étoile »
partant de la tumeur) et de 0 lorsque l'orientation y est tangente (structure tissulaire
« enveloppant » la tumeur). Ce score a été calculé sur tous les plans XY contenant une

partie du centre de la tumeur, tel que défini dans la section 2.3. Les plans supérieurs et
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inférieurs n’ont donc pas été pris en compte pour éviter les effets de bord. Pour chaque
plan (Z), nous avons défini un champ de vecteurs « purement radial » (0,(x,y)) comme

référence en deux étapes :

i.  l'orientation 87 de la normale de chaque pixel k sur le bord de la tumeur a été

7 . 7 oy . . . ‘nNZ
déterminé en utilisant le gradient puis converti en un nombre complexe ek avec

un module de 1.

ii.  pour chaque pixel (x,y) dans le plan, nous avons calculé I'argument de la somme
de tous les nombres complexes calculés en i avec un poids diminuant avec la

distance entre le pixel (x,y) et le kéme point du bord de la tumeur dj (x, y) :

0,(x,y) = arg Z e~ dkxy)gifk (IV.1)
kEB,

Ou B, est1'ensemble des pixels de la bordure de la tumeur dans le plan Z.

Enfin, le score radial a été défini pour chaque voxel (x, y, z) en pondérant le cosinus de
la différence entre 'orientation locale a, et celle de la référence purement radiale par la

valeur d’anisotropie fractionnelle (AF) locale dans chaque pixel :
ngéial(x' Y, Z) = I AF(X, Y Z) X COS(C(Z(X, y) - G)z(xr y)) I ( Iv.2 )

Les scores radiaux globaux sont donnés par la moyenne de 'ensemble des SET/. ., de
tous les pixels d’'une zone donnée dans tous les plans centraux XY (voir section 2.3 pour
la définition des zones) normalisés par la somme de toutes les valeurs d’AF

correspondantes :

BTI
SBTI Zx,y,zE? Sraqiai(%, ¥, 2)

R (IV.3)
radial n Zx,y,ze? AF(X, Y, Z)

Ou P est I'ensemble des n points situés dans la zone considérée dans tous les plans

sélectionnés (plans centraux).

Le score tangent local et le score tangent global ont été définis de maniere similaire :

Stangent(X,¥,2) = | AF (x,y,2) X sin(a,(x,y) — 0,(x,y)) | (Iv.4)
SBTI X,V,Z
Sgqugent _ Zx,y,ze? tangent( y ) ( IV.5 )

n Zx,y,ze? AF (x,y,2)

113



Chapitre IV Analyse multiparamétrique de tumeurs humaines ex vivo

2.2.6 Représentation multiparamétrique 3D

Les représentations 3D des tumeurs ont été reconstruites a partir des valeurs du
mode B dans tout le champ de vue, du SWE dans la tumeur (zone union) et, de 'orientation
et de '’AF du BTI dans la frontiére de la tumeur en utilisant Houdini FX Version 19.0.531

(SideFX, Toronto, Ontario, Canada). Les zones sont définies ci-dessous (section 2.3).

2.3 Contour des tumeurs au mode B et zones

Les tumeurs ont été contourées par une radiologue dés lors qu’elles étaient visibles au
mode B a l'aide d’'une application Matlab (The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts,
Etats-Unis), réalisée pour le projet (Figure 41) et permettant de dessiner le contour de la
tumeur tous les 1 mm dans deux directions perpendiculaires. Les deux volumes ainsi
créés sont nommés « volume X » et « volume Y » selon 'orientation de la normale aux
plans dans lequel le contour était effectué. Les différentes zones sur lesquelles les analyses

ont été réalisées sont définies comme suit :
- Intersection : intersection des volumes X et Y
- Union : union des volumes X et Y
- Coeur: homothétie de 50 % de l'intersection par rapport au barycentre de la tumeur

- Zone péritumorale : anneau de 5 mm entourant I'union

Frontiere : anneau de 2 mm de part et d’autre de la limite de 'union

Par ailleurs, les « tissus distants » correspondent aux tissus situés au-dela de la zone

péritumorale (Figure 42).
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Figure 41 : Application Matlab permettant de réaliser le contour de la tumeur plan par plan dans deux directions. En haut,
les coupes de la tumeur sont affichées dans trois plans perpendiculaires. Au centre, le mode B dans le plan X. En bleu, le
contour de la tumeur réalisé dans le plan X. En rouge, le contour de la tumeur réalisé sur les coupes des plans Y.
Note : les deux traits horizontaux en profondeur correspondent au réservoir dans lequel se trouvent les tissus mammaires.

Contour X Contour Y
dans un plan projeté
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\
\
\
I
|
!
/
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Figure 42 : Schéma des différentes zones étudiées. La tumeur est contourée dans deux directions (X et Y) donnant deux
volumes. L’intersection et l'union des volumes servent de références pour la zone tumorale. Le cceur correspond a une
homothétie de 0,5 de l'intersection. La zone péritumorale correspond a un anneau de 5 mm au-dela de l'union. La frontiére
correspond a un anneau de 2 mm de part et d’autre de la limite de 'union. Enfin, les tissus distants correspondent a la zone
située au-dela de la zone péritumorale.
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2.4 Analyse histologique

2.4.1 Coupes histologiques et contours de la tumeur

Le protocole pour l'analyse immunohistochimique des tumeurs du sein était celui
utilisé par I'équipe de pathologie de I'Institut Curie dans leur pratique clinique standard.
Toutes les tumeurs ont été fixées dans du formaldéhyde a 10 % pendant 36 heures et
incluses dans des blocs de paraffine (formalin fixed paraffin embedded - FFPE).
Les échantillons ont ensuite été découpés en fines sections de 3 pm et colorés en HES
c’est-a-dire avec de '’hématoxyline de Mayer (Dako, réactif de coloration histologique
S3309, Santa Clara, Californie, Etats-Unis), de l’éosine (RAL Diagnostics, Martillac, France)

et du safran (RAL Diagnostics, Martillac, France).

Pour tous les cas validés, une coupe représentative a été sélectionnée par un
pathologiste qui a également confirmé notre segmentation manuelle de la zone tumorale
sur cette derniére. De méme que pour l'échographie (section 2.3), la zone péritumorale a
été définie comme la zone autour du contour de la tumeur jusqu'a + 5 mm et la frontiere

comme la zone comprise dans une bande de 2 mm de part et d’autre du bord de la tumeur.

2.4.2 Estimation de I'orientation des fibres de collagene

L’orientation locale et la densité des fibres de collagéne ont été estimées a partir des
coupes histologiques grace a un processus d'analyse d'images mis en place dans le cadre
de cette these. Tout d'abord, les fibres de collagene (Figure 43 a, en orange) ont été
segmentées en utilisant un seuil dans l'espace couleur HSV (Figure 43 b1). Ensuite, la
transformée de Radon a été calculée sur chaque patch de 1,5 mm x 1,5 mm de l'image
(environ 10% — 103 pixels dans chaque dimension) avec un pas angulaire de 10°. Une
ellipse a alors été ajustée (Ohad Gal 2021) au tracé polaire de la valeur maximale de la

transformée de Radon selon I'angle de sa projection (Figure 43 b2).

Enfin, l'orientation locale a des fibres a été estimée égale a l'orientation de l'axe
principal de l'ellipse en y ajoutant 90°16. L'intensité des fibres I a été définie comme la

moitié de la valeur du grand axe de l'ellipse (Figure 43 b3).

16 Par construction, la transformée de Radon est maximale lorsque la fibre est perpendiculaire a la
projection.
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Comme pour le BTI, un champ vectoriel ® correspondant a une orientation « radiale

pure » a été créé (Figure 43 c).
Enfin, un score radial pour les sections histologiques a été défini comme suit :

Shiste (x,¥) = | 1(x,y) X cos(a(x,y) — 0(x,¥)) | (IV.6)

Le score radial global est donné par la moyenne de 'ensemble des S50, de tous les

pixels de la zone considérée dans la section histologique sélectionnée, divisée par la

somme de toutes les valeurs d'intensité :

hist
Shisto Zx,ye? Srcﬁzl'(zlz(x: y)

redtal T Y yer 1Y)

Ou P estl'ensemble des n points de la zone considérée.

(IV.7)

2.5 Analyse statistique

La comparaison des valeurs du SWE et du BTI dans les différentes zones des tumeurs
(cceur, union, frontiere, zone péritumorale), présentée dans la section 3.2, a été réalisée
avec le test-t de Student. La corrélation entre le score radial des fibres de collagene évalué
sur les coupes histologiques et le score radial de BTI (section 3.3) a été calculée en
utilisant la corrélation de Pearson. Enfin, les différences statistiques entre les différents
groupes formés sur la base des caractéristiques pathologiques (section 3.4) ont été
évaluées avec le test-t de Welch, une variante du test-t de Student ne supposant pas que

les distributions ont des variances égales.

Les tests sont considérés non significatifs (n.s.) sip > 0,05. La notation suivante est
utilisée pour indiquer le degré de significativité : « *» sip < 0,05, «**» sip < 0,01,

«**»sip < 0,001, «>***»sip < 0,0001.

117



Chapitre IV

: Segmentation
3 du collagéne
—_—

3 mm l

Analyse multiparamétrique de tumeurs humaines ex vivo

3 mm

i Transformée
§§$$$“\ Référence de Radon
\\§§\\\\\\\\2 « radiale pure »
NAAANAANNNNNNDY (u a)
ARkt to n '
X : G
SN HE47,0609) 08 90 6
R R A S 1111777 1
SNSRI 1117777/7 0.8 3
PR RN N SRR Y 1111777777 P Lo 0
\\\\\\\\\\\\Q\\Q&h\ 4 M;;;;;/// 0.6 = - 2
NI e 84}
SN 11775/ 180 £ ¥ ’
i ¢ \\\QQQQ ;5 ; ;//////// 0.4 8( " t b, 0
__......._::.i_\\\\\l \ //ﬁ ///C:';::::/ o \ “3
N s Mo g o
7 ) 0.2 210 " 33
SEEPNISTEERE vy =)
e T A, 240 570 300
B ! I 0
SIS 0 45 90 135175
Angles (°)
3mm C) b 2)

Shlsto

dlal(X y)

3mm

3 mm

Figure 43 : Estimation de l'orientation du collagéne sur une coupe histologique d'une tumeur canalaire TNS (grade 2, ER+,
HERZ2-). a) Coupe histologique typique. b1) Seuil pour créer un masque des fibres de collagéne. b2) La transformée de Radon
est effectuée sur des patchs de 1,5 mm x 1,5 mm du masque. Chaque point du diagramme polaire correspond au maximum
de la transformée de Radon (p) pour l'orientation du patch (). Une ellipse est alors ajustée. L'orientation de son grand axe
permet de déduire 'orientation du collagéne dans le patch. La valeur de son demi-grand axe donne l'intensité I.. b3) Carte

avec l'orientation locale. c) Carte de la référence « radiale pure ». d) Orientation locale, comme en b3, avec une échelle de
couleur correspondant au score radial.
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3 RESULTATS

3.1 Représentation multiparamétrique

La méthode développée dans ce chapitre a permis une représentation 3D des mesures
effectuées par les trois modalités utilisées (mode B, SWE et BTI) pour chaque tumeur.

Un exemple des différentes représentations est visible en Figure 44.

6
5 S
Contour tumeur =
s 3 4 R /M

L 5
3 : —_
=
2 5 )
o
1 -
Q
=
15 10 -5 0 5 10 15

X (mm) a) X (mm) b)

Figure 44 : Représentation multiparamétrique 3D d'une tumeur canalaire de TNS (grade 3, ER+, HER+). a) SWE superposé
au mode B sur une coupe horizontale. b) Orientation du BTI (seuil BTI AF > 0,2) représentée avec la fonction streamline de
Matlab. La couleur cuivre donne le niveau de BTI Co local sur chaque fibre ainsi déterminée. c) Coupe en mode B 3D (la
tumeur correspond a une zone plus sombre au centre). d) Représentation multiparamétrique 3D avec le mode B, le SWE
dans l'union et l'orientation du BTI a la frontieére.
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3.2 Contraste des parametres dans et autour de la tumeur

Les valeurs du SWE étaient significativement plus élevées (p < 10™*) dans la zone
péritumorale que dans la tumeur, son cceur, et les tissus distants (Figure 45 a). Le BTI Co
était significativement (p < 107°) plus faible a I'intérieur de la tumeur qu'a l'extérieur,
(Figure 45 b). Au contraire, le BTI AF était significativement (p < 6 X 1073) plus grand a
l'intérieur de la tumeur qu'a I'extérieur (Figure 45 c).

SWE (m/s) BTI Co BTI AF

M o min max M g min max M o min max

Coeur 2,78 (0,856 | 1,46 | 532 | 0,403 | 0,110 | 0,066 | 0,648 | 0,360 | 0,156 | 0,138 | 0,892

Union 3,24 | 0,773 | 1,65 | 529 |0,428 | 0,081 | 0,130 | 0,546 | 0,349 | 0,100 | 0,237 | 0,674

Z(,m'e 3,69 | 1,04 | 2,00 7,68 | 0,487 | 0,054 | 0,267 | 0,576 | 0,293 | 0,057 | 0,186 | 0,483
péritum.
Tissus
. 3,12 [ 0,793 | 2,00 5,74 | 0,487 | 0,052 | 0,353 | 0,586 | 0,303 | 0,051 | 0,145 | 0,417
distants
5
45 0.7 >Rk k 051 k%
>k %k %k >k %k Kok K
4 0.6 £ ‘
>k k - > >
15 ‘ [—ﬂ-i—‘ 0.4 -
I —_ 0.5 —— T I ‘ Nn.s. ‘
z 3 - =3 :
E == Soal == 203t == [
D25 = =)
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Figure 45 : Tableau des moyennes M, écarts-types o, minimums et maximums du SWE (a), BTI Co (b) et BTI AF (c) dans les
différentes zones. Diagrammes a barres des moyennes des différents paramétres mesurés dans le ceeur de la tumeur C, dans
l'union U, dans la zone péritumorale P et dans les tissus distants D. Les barres d'erreur correspondent a la SEM calculée sur
les N = 64 tumeurs. a) La rigidité est la plus importante dans la zone péritumorale. b) La Co est plus faible dans la tumeur
qu'a l'extérieur. c) L’AF est plus élevée dans la tumeur qu'a l'extérieur.
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3.3 Corrélation entre le BTI et I'orientation du collagene

Les scores radiaux calculés avec le BTI (S27]. ) et avec les coupes histologiques

(Shisto ) dans la zone péritumorale étaient corrélés, (Figure 46). Le coefficient de
corrélation de Pearson entre les deux variables était égal a 0,48 avec une valeur p

significative (p < 107%).

09

08

0.7 ¢

0.6

0.5

Score radial - BTI AF
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/ p < 0.0001

0.3 ——
03 04 05 06 07 08 09 1

Score radial - histologie

Figure 46 : Score radial calculé a partir du BTI AF en fonction du score radial calculé a partir des fibres de collagéne
détectées sur les coupes histologiques. Une corrélation significative a été trouvée (p<0.0001) sur N = 64 tumeurs.

3.4 Corrélation entre le BTI et les caractéristiques
biopathologiques des cancers

3.4.1 Corrélations a partir des scores radial et tangent du BTI

Le rapport a été évalué entre les scores radial et tangent du BTI S5, / SEN one dans

la frontiere et la zone péritumorale selon le stade d’invasivité et le statut HER2 des

tumeurs afin d’évaluer I'intérét de ce score comme marqueur diagnostic (Tableau 7).

Le score moyen SET1. /ng,{gent était plus élevé dans les cas invasifs que dans les cas

in situ, dans la frontiere comme dans la zone péritumorale. Les tissus entourant les
carcinomes in situ étaient donc plutot enveloppants quand ceux des cas invasifs étaient

plus radiaux.

Dans la frontiére, le score moyen S5, J;4; / Stangene €tait significativement plus élevé

pour les cas HER2- par rapports aux cas HER2+. En revanche, dans la zone péritumorale,

le score était équivalent quel que soit le statut HER2.
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in situ invasif HER2- HER2+
M 0,933 1,10 1,12 0,917
. g 0,231 0,356 0,368 0,179
Frontiére
p-val 0,058 0,046 (*)
§BTI / gBTI
radial tangent M 1,0 1,28 1,29 1,25
Zone o 0,205 0,384 0,386 0,397
péritumorale
p-val 0,022 (%) 0,847

Tableau 7 : Valeurs des moyennes M et écarts-types o du score SET. . / Sfa’l;’{gent dans la frontiére et la zone péritumorale

pour les cas in situ, invasifs, HER2- et HER2+. Les carcinomes invasifs sont plus stellaires (score Skigiq; / Stangene grand)
que les carcinomes in situ. Dans la frontieére, les tumeurs HERZ2- sont plus stellaires que les tumeurs HER2+.

3.4.2 Corrélation entre le BTI et le grade des carcinomes canalaires
invasifs

La différence entre la cohérence moyenne du BTI dans la zone péritumorale et le coeur
de la tumeur s’est avérée étre un marqueur pertinent du grade EE des carcinomes
canalaires invasifs TNS (CI-TNS). Ce score était significativement plus élevé pour les CI-
TNS de grade 1 que pour les CI-TNS de grades 2 et 3. Bien que non significatif (p = 0,069),
ce score était plus élevé pour le grade 2 que pour le grade 3. Dans notre étude, le SWE n'a

pas pu réveler une telle différence (Figure 47).
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Figure 47 : a) Différence moyenne du BTI Co entre la zone péritumorale et le cceur des tumeurs CI-TNS pour chacun des
grades. b) Idem mais avec les scores SWE. Grade 1 (G1) : N = 9, Grade 2 (G2) : N = 20, Grade 3 (G3) : N = 5.
Les barres d'erreur correspondent a la SEM.
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3.4.3 Corrélation entre le BTI et le statut des ganglions lymphatiques

Enfin, pour les carcinomes invasifs, la différence de I’écart-type de I’AF et de la Co dans
la partie externe de la tumeur (intersection sauf cceur) entre les cas ayant des métastases
dans les ganglions lymphatiques (pN+) et ceux sans métastases (pN-) était significative

(Tableau 8).

pN- pN+
3 M 0,180 0,154
Ecart-type ) Zone ) o 0’039 0,018
del'AF intersection
dansles tumeurs saufcoeur p-val 0,0073 (*¥)
: M 0,102 0,090
Ecart-type ) Zone ) o 0’020 0’007
dela Co intersection
dansles tumeurs saufcoeur p-val 0,0051 (*¥)

Tableau 8 : Valeurs des moyennes M et écarts-types o de I'écart-type de I'AF et de la Co dans la zone « intersection sauf
ceeur ». L’écart-type des valeurs de I’AF et de la Co était plus grand pour les tumeurs sans métastase que pour les tumeurs
avec métastases.

4 DISCUSSION

Dans cette étude, 64 carcinomes mammaires humains ex vivo ont été examinés par
trois modalités ultrasonores différentes (mode B, SWE et BTI). Nous avons reconstitué
une représentation multiparamétrique 3D des tumeurs, montré que les marqueurs
quantitatifs basés sur le SWE et le BTI étaient différents a l'intérieur et a I'extérieur des
tumeurs, que l'orientation tissulaire déterminée a l'aide du BTI était corrélée avec
I'orientation des fibres de collagene visibles sur les coupes histologiques
correspondantes. Enfin, nous avons mis en évidence de nouveaux marqueurs
prometteurs pour détecter certaines caractéristiques immuno-histochimiques utilisées

pour le diagnostic du cancer du sein.

Loin d’étre accessoire, la création d’une représentation multiparamétrique en 3D du
mode B, du SWE et de l'orientation BTI permet de visualiser simultanément tous ces
parametres en chaque point du volume, ce qui pourrait constituer un outil utile pour les

radiologues.

La rigidité des tissus était plus élevée dans la zone péritumorale que dans la tumeur et

les tissus distants. Ce résultat du SWE, connu sous le nom de stiff rim (anneau rigide) (Xu
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et al. 2021), est cohérent avec les tests nanomécaniques réalisés sur des biopsies
humaines et des modeles animaux (Plodinec et al. 2012). Pour la premiere fois, le BT a
été évalué sur des cancers. La Co était plus faible a l'intérieur qu’a 'extérieur de la tumeur.
Ce résultat est en accord avec les simulations de cohérence spatiale réalisées pour des
tissus humains comprenant une tumeur totalement anéchoique (Pinton et al. 2014). Dans
ces simulations, la cohérence spatiale, mesurée par l'intermédiaire de la fonction de
cohérence spatiale, était plus faible dans la zone de la 1ésion que dans celles alentour. Cette
comparaison est a relativiser puisqu’en pratique clinique, les tumeurs mammaires sont
plus ou moins hypoéchoiques selon leur structure mais pas complétement anéchoiques.
Nous avons également montré que I'AF était plus élevée a l'intérieur de la tumeur qu'a
I'extérieur. Une future étude pourrait vérifier que cette mesure résulte bien d'une
organisation plus anisotrope a l'intérieur de la tumeur et identifier les structures

impliquées.

L'orientation des tissus déterminée au BTI était corrélée avec I'orientation des fibres
de collagene évaluée sur une coupe histologique représentative. Des travaux
complémentaires pourraient étre menés pour confirmer ce premier résultat comme par
exemple I'examen de la structure des fibres de collagene en 3D en utilisant davantage de
coupes ou d'autres techniques d’'imagerie (comme la SHG). Si ce résultat est validé, le BTI
pourrait étre le premier outil capable d’évaluer in vivo avec précision et sur plusieurs
centimetres de profondeur certains des TACS. Il pourrait également étre utilisé pour
suivre I'évolution des différents TACS pendant la croissance tumorale ou a la suite de la

prise d'un traitement.

Le BTI a montré des résultats prometteurs pour caractériser les tumeurs. Tout d'abord,
il a été capable d’identifier une organisation plus radiale (i) pour les cancers invasifs que
pour les carcinomes in situ et (ii) pour les cancers HER2- que pour les HER2+. Le résultat
(i) est cohérent avec I'apparition de TACS 3 pendant le stade invasif (Bourgot et al. 2020).
Ensuite, I'écart-type des valeurs d’AF et de Co dans la partie externe des cancers invasives
était significativement différent pour les cas dont les ganglions lymphatiques contenaient
des métastases (cancer métastasés) par rapport a ceux sans meétastases. Enfin, la Co

différait dans les CI-TNS de grade 1 par rapport aux grades supérieurs. Ces scores
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pourraient aider les cliniciens dans leurs choix de traitement sans qu’'une biopsie soit

nécessaire, en particulier dans le cas de 1ésions multifocales?’.

L’ensemble de ces résultats devront étre confirmés sur des cohortes plus importantes.
Des études plus approfondies devront étre réalisées pour expliquer les résultats énoncés

dans ce chapitre.

La faisabilité in vivo de la méthode devra aussi étre validée. Dans cette étude,
'acquisition multiparamétrique compléte (avec installation) durait environ 45 minutes.
Ce temps pourrait étre réduit en utilisant des disques SSD ou M2. Néanmoins, plusieurs
minutes sans mouvement seraient encore nécessaires pour réaliser l'imagerie
multiparamétrique. Ainsi, pour un passage in vivo, le développement d'une stratégie
complémentaire de minimisation des mouvements entre les différentes acquisitions sera

essentiel.

Pour un passage en clinique, 'utilisation d’'une sonde matricielle permettrait de réduire
la durée de I'imagerie a quelques secondes. Bien qu’étudiées par différents groupes pour
de nombreuses applications (Demeulenaere et al. 2022a ; Demeulenaere et al. 2022b ;
Tonni et al. 2015 ; Wang et al. 2015), ces sondes sont encore assez peu sensibles et
nécessitent des systéemes échographiques complexes. En particulier, leur capacité a
produire des mesures de BTI a déja été montrée dans des organisations tissulaires bien
ordonnées comme les parois cardiaques (Papadacci et al. 2017) mais devra étre vérifiée

pour des cas plus complexes.

Enfin, notre approche modulaire pourrait permettre I'ajout d’autres modes d’imagerie
telles que le Doppler ultrarapide (Dizeux et al. 2017) ou d’autres analyses comme

I’échographie quantitative (quantitative ultrasound — QUS).

17 On parle de cancer multifocal lorsque plusieurs tumeurs cancéreuses apparaissent dans le méme sein.
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5 CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons réalisé une acquisition ultrasonore multiparamétrique
3D en mode B, SWE et BTI sur 64 cancers du sein humain ex vivo. Nous avons montré que
la rigidité et les parametres du BTI (Co, AF et orientation locale) fournissent des
informations pertinentes pour la caractérisation des tumeurs mammaires, l'organisation
de leur microenvironnement, le stade du cancer (in situ vs invasif), le statut HERZ2, le grade
de la tumeur et le statut des ganglions lymphatiques. Ces résultats préliminaires valident
le principe d'une imagerie multiparamétrique ultrasonore pour une meilleure
caractérisation du cancer du sein. Cependant, cette étude s’est limitée a des prélevements
ex vivo. Par conséquent, nous nous proposons au chapitre suivant de valider la robustesse

de notre approche in vivo de d’ajouter au protocole d’acquisition 'imagerie vasculaire.
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1 INTRODUCTION ET OBJECTIFS

Au-dela de son utilisation pour le dépistage et le diagnostic de maladies chez ’humain,
I'imagerie médicale in vivo est un outil indispensable a la recherche fondamentale et
appliquée. Elle permet aux biologistes de suivre I’évolution du vivant en temps réel et
dans la durée au lieu de d’euthanasier des animaux pour pouvoir prélever les tissus a
analyser. Cela permet de se conformer au principe des « 3R »18 en réduisant le nombre
d’animaux nécessaire pour obtenir un résultat donné. Par ailleurs, I'imagerie permet
d’étudier des mécanismes biologiques in situ et de suivre leur évolution sans les

perturber.

La recherche sur le cancer du sein s’appuie sur une variété de modeles précliniques. Le
modele le plus utilisé est le modéle murin pour sa proximité avec 'Homme, sa simplicité
d’utilisation et son faible colt. Néanmoins, certains modeéles de tumeurs ont été
développés chez d’autres especes comme le poisson-zébre (Mercatali et al. 2016 ; Ren et
al. 2017), 'embryon de poulet (Jarrosson et al. 2021), les chats (Rosen et al. 2020), les
chiens (Antuofermo et al. 2007), les tupaias (Xia et al. 2014), les primates non humains

(Dewi and Cline 2021)...

Différentes familles de modeéles existent selon la méthode d’induction de la tumeur :
les allogreffes (greffes de tumeurs d’un autre animal de I'espece), les xénogreffes (greffes
de tumeurs humaines - abrégées CDX pour Cell line-Derived Xenograft ou PDX pour
Patient Derived Xenograft), les modifications génétiques (apparition spontanée de la
tumeur - abrégées GEMM pour Genetic Engineered Mouse Models). Peu coliteuses et tres
reproductibles, les greffes permettent de facilement suivre I’évolution tumorale puisque
le lieu d’apparition de la tumeur est fixé par 'expérimentateur. Néanmoins, pour que la
tumeur puisse se développer dans ces modeles, les souris doivent étre immunodéprimées
alors méme que I'impact du systeme immunitaire sur les tumeurs est important. En outre,

ces modeles ne reproduisent pas correctement les interactions entre le

18 Le principe des « 3R » est a la base de la démarche éthique sur I'expérimentation animale. Il stipule que
le nombre d’animaux utilisé doit étre limité au minimum (« Réduire »), que les études in vitro ou in silico
doivent étre privilégiées par rapport aux études sur animaux (« Remplacer »), que toute douleur ou détresse
de I'animal doit étre supprimée, réduite ou soulagée (« Raffiner »).
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microenvironnement et la tumeur (Sharpless and DePinho 2006). Les GEMM permettent

de dépasser ces limites.

Le modele GEMM de tumeurs mammaires le plus utilisé aujourd’hui estle MMTV-PyMT
(Attalla et al. 2021) exprimant I'oncogene viral « Polyoma middle T » a travers le vecteur
du virus promoteur de tumeurs mammaires MMTV (Guy et al. 1992). La progression et la
morphologie tumorales dans ce modele sont comparables a celles d’'un cancer canalaire

(Lin et al. 2003) et proches d'un luminal B (Pfefferle et al. 2013).

Comme présenté au chapitre I, I'échographie 3D par concaténation de plans 2D offre
de nombreux avantages par rapport a I'échographie 4D, en particulier en termes de
simplicité de mise en place et de sensibilité. Les limites théoriques et pratiques ont déja
été discutées aux chapitres I et IIl. Lors d’'une expérience in vivo, il est nécessaire de
réduire au maximum le mouvement de la zone imagée entre deux acquisitions. Les
glandes mammaires se trouvent sur la partie ventrale de 'animal et bougent donc de
plusieurs millimetres avec sa respiration. Pour limiter ces artefacts il est possible de
réaliser une synchronisation sur la respiration afin d’effectuer les acquisitions au moment

le plus stable du cycle respiratoire (Demené et al. 2019).

Ce chapitre vise a démontrer la possibilité de réaliser efficacement une imagerie
ultrasonore multiparamétrique 3D in vivo pour suivre la croissance tumorale sur
plusieurs semaines, et générer une base de données multiparamétrique de tumeurs
mammaires pour I'analyse croisée de 1'élastographie par onde de cisaillement (SWE), de
I'imagerie du tenseur de rétrodiffusion (BTI) et de l'imagerie vasculaire (Doppler

ultrarapide et ULM).

Le travail présenté ici a été réalisé en collaboration avec Aymeric Nadjem, stagiaire en
support a l'acquisition des données et a I'analyse ainsi que le Dr. Alexandre Dizeux,
ingénieur, qui a réalisé l'injection des microbulles. La partie histologie a été menée en
partenariat avec |'Institut Curie et en particulier avec l'aide du Dr. Lounes Djerroudi
(lecture des lames), de Martial Caly (protocole, inclusion), de Gabriel Champenois et de

I’équipe de pathologie expérimentale (coupe des lames et numérisation).
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2 METHODES

2.1 Modele animal et protocole

L’expérience décrite dans ce chapitre s’appuie sur le protocole validé par le Comité
d’éthique en matiére d’expérimentation animale Paris Centre et Sud sous le nom
« Imagerie multiparamétrique du cancer du sein par ultrasons ultrarapides ». La
population comportait 26 souris femelle de souche FVB/N dont 20 transgéniques (TG)
MMTV-PyVT 634Mul/] (The Jackson Laboratory, Bar Harbor, Maine, Etats-Unis) abrégées
MMTV-PyMT1 et six non porteuses de la mutation (type sauvage ou wild-type WT). Les
animaux sont arrivés au laboratoire agés de cinq semaines (S5). Apres acclimatation, ils
ont été rasés et épilés (creme dépilatoire visage & zones sensibles, Netline, CCD, Paris,
France) sur leur zone thoracique et ventrale. Six jours par semaine, les animaux ont été
pesés, la présence de masse tumorale déterminée par palpation. La taille des tumeurs a
été estimée visuellement ou mesurée pour vérifier qu’elle ne dépassait pas 17 mm (point
limite). Les souris possedent cing paires de mamelles numérotées de 1 a 5 en partant de
la plus antérieure (Figure 48). Notre séquence d’imagerie a été réalisée sur chaque animal
de facon hebdomadaire. Les souris TG ont été réparties en deux groupes : le groupe A
constitué de six animaux pour lesquels I'imagerie s’est faite sur la 4¢me mamelle gauche
(notée 4G), et le groupe B constitué de 14 animaux pour lesquels I'imagerie a été réalisée
sur la premiere mamelle dans laquelle une tumeur était découverte. Tant qu’aucune
tumeur n’était détectable, la 4¢me mamelle gauche était imagée. Les animaux WT étaient
répartis en deux groupes de trois a partir de la deuxiéme semaine d’imagerie : le premier

groupe était imagé en 4G et le second sur la 1¢r¢ mamelle droite (1D).

Chaque animal a été imagé une fois par semaine a partir de la semaine 6 (56) et jusqu’a
son euthanasie. Le protocole est décrit dans le diagramme de la Figure 49. Au besoin, la
zone ventrale était épilée a nouveau avant I'imagerie. Pour chaque expérience, I'animal
était endormi a l'isoflurane (Isoflurin® Axience, Pantin, France) a 2,5 % pendant
I'induction puis a 1,5 % pendant I'acquisition, mélangé a 0,4 L/min d’air et 0,2 L/min d’O2.
Lors de l'acquisition ULM (expérience terminale), la quantité d’isoflurane était ajustée
entre 1,2 % et 2 %(Figure 49) selon les animaux afin de ralentir le rythme respiratoire

tout en s’assurant de I'absence de danger (repérée par une respiration irréguliere ou

19 Dans la littérature ce méme modéle est également parfois appelé MMTV-PyVmT ou MMTV-MT.
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Figure 48 : Position des glandes mammaires chez la souris numérotées de 1 a 5. Les glandes 1-3 sont les glandes thoraciques
et les glandes 4-5 les glandes inguinales. Les zones bleues correspondent aux coussinets adipeux mammaires (mammary
fat pad). Adapté de (Eriksson et al. 2014) [modifications vers le frangais, ajout de « G » et « D »] - CC-BY 4.0

anormale). Durant I'acquisition, les animaux étaient positionnés sur le dos sur une plaque
chauffante a 37,5°C afin de limiter I'hypothermie induite par 'anesthésie (Figure 51). De
I'ocry-gel (TVM, Lempdes, France) était appliqué sur les yeux des animaux pour limiter
I'asséchement oculaire. Afin de controler les fréquences respiratoire et cardiaque ainsi
que la température des animaux, un capteur de pression (placé dans le tuyau de
respiration), des électrodes et une sonde rectale étaient reliés a un systeme AD
Instruments (Dunedin, Nouvelle-Zélande) comportant un spirometre, un bio

amplificateur et un Power Lab 8/35.

A la fin de la derniére acquisition, 200 uL de pentobarbital (Euthasol®, Dechra,
Northwich, Royaume-Uni) étaient injectés par voie intrapéritonéale et sous anesthésie.
Apres une dislocation cervicale (double euthanasie), les tumeurs étaient prélevées et

encrées afin de retrouver leur orientation anatomique).

L’ensemble des 142 acquisitions et 26 euthanasies ont été réparties comme expliqué

dans le Tableau 9.

2.2 Coupes histologiques

Afin de proposer une comparaison a la mesure d’orientation des tissus par BTI, des
lames histologiques ont été réalisées a partir d’échantillons prélevés a la fin de la derniere
séance d’'imagerie pour chaque tumeur imagée. Le protocole a été défini avec les experts

de I'Institut Curie pour correspondre aux méthodes utilisées en routine dans la pratique
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Animal endormi,
épilé et placé

Mode B temps réel
Estimation de la taille de la
tumeur pour réglage du scan

| L [soflurane 1,5%
SWE

Doppler
BTI

Expérience
terminale

Réveil Injection bulles
Isoflurane
ULM |
| 1,2-2%
Euthanasie
|
Prélévement
des tissus
Figure 49 : Diagramme récapitulatif des actions lors de chaque expérience.
Age S5 S6 S7 S8 S9 10 S11 S12
des souris

1 i} . 6 WT 6 WT 6 WT 6 WT 6 WT 6 WT 5 TG
magerie 20TG | 20TG | 19TG | 18TG | 17TG | 10TG

Euthanasie (0] (0] 1TG 1TG 1TG 7TG g‘;{g 2TG

Tableau 9 : Tableau récapitulatif des expériences d'imagerie et des dates d’euthanasie des 26 animaux.

clinique pour le diagnostic des tumeurs du sein. Il comprend cinq étapes décrites ci-

dessous et résumées dans la Figure 50.

D’abord, les échantillons ont été fixés dans du formaldéhyde 4 % tamponné pH 7 (MM
France - Microm, Brignais, France) pendant un a huit jours avant d’étre apportés a
I'Institut Curie. Puis, ils ont de nouveau été immergés pendant huit heures

supplémentaires dans une méme solution de formaldéhyde a température ambiante.
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Ensuite, 'imprégnation a été réalisée en automate (ASP300S, Leica Biosystems,
Nussloch, Allemagne) avec des cycles nocturnes de 12h incluant les substitutions
progressives de formaldéhyde, d’éthanol a 50° (Carlo Erba Reagents, Cornaredo, province
de Milan, Italie), d’éthanol a 100 % (méme fournisseur), de xyléene (méme fournisseur), et
de paraffine (Leica Biosystems, Nussloch, Allemagne). Enfin, les préléevements ont été
inclus dans des cassettes a 'aide d’'un automate d’inclusion TES-99 (Medite, Burgdorf,

Allemagne).

Les blocs de paraffine contenant les tissus ont alors été refroidis au congélateur (-20°C)
puis coupés au microtome (Thermo HM 340E, Epredia, Kalamazoo, Michigan, Etats-Unis),
équipé d’'une lame de type Surgipath DB80 LX (Leica Biosystems, Nussloch, Allemagne)
en ruban régulier de 3 pm d’épaisseur. Le ruban était ensuite déposé a la surface d'un
bain-marie thermostaté (réf. 1451, Sakura, Alphen aan den Rijn, Pays-Bas) rempli d’eau
distillée a 38°C afin de défriper le tissu fraichement coupé. Apres contréle de la qualité de
la coupe et de l'intégrité du prélevement, le ruban était récupéré du bain-marie et placé
au centre d'une lame de verre (KP-3041, Klinipath, VWR, Radnor, Pennsylvanie, Etats-

Unis). Une coupe a été conservée tous les 100 um jusqu’a épuisement du prélevement.

Les lames ont enfin été placées a I'horizontal dans une étuve pour histologie a
ventilation forcée (SVF100, Bio-Optica, Milan, Italie), a 58°C pendant 1h pour compléter
le séchage avant coloration hématoxyline (Dako, Réactif S330930, Santa Clara, Californie,
Etats-Unis), éosine (RAL Diagnostics, Martillac, France), safran (RAL Diagnostics,
Martillac, France) (HES) dans un automate DRS 2000 (Sakura, Alphen aan den Rijn, Pays-
Bas)

Pour faciliter leur lecture et leur conservation, les lames ont été numérisées a 'aide

d’'un scanner Hamamatsu NanoZoomer S360MD (Hamamatsu, Japon).

2.3 Acquisitions ultrasonores

2.3.1 Matériel et mise en place de I'imagerie

L’'imagerie a été réalisée a 'aide du méme équipement présenté au chapitre III soient
un systéme Verasonics Vantage (Kirkland, Washington, Etats-Unis) et une sonde centrée
a 15,6 MHz (Vermont, Tour, France). La sonde était placée dans un porte-sonde

spécialement imprimé en 3D et fixé a un jeu de moteurs permettant trois degrés de liberté
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Prélévement et fixation Inclusion dela tumeur Coupe
de la tumeur en paraffine

Coloration HES Numérisation des lames

Created in BioRender.com bio

Figure 50 : Processus d'obtention des coupes histologiques. La tumeur est prélevée et fixée dans du formaldéhyde. Puis, elle
est placée dans une cassette et dans un automate pour étre déshydratée et incluse en paraffine. Ce « bloc » de paraffine
contenant la tumeur peut étre ensuite coupé a I'aide d’'un microtome. Les lames de tissus obtenues sont alors réhydratées
et colorées en HES avant d’étre numérisées.

en translation (VT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne) et un degré en rotation

(DT 80, Physik Instrumente, Karlsruhe, Allemagne) dans le plan XY (Figure 51).

Afin d’assurer le couplage acoustique entre la sonde et I'animal, une poche d’eau (film
plastique) était placé au-dessus de ce dernier. L’interface entre la poche et 'animal était
assurée par une fine couche de gel échographique. Un circuit fermé permettait d’'injecter
de I'’eau chaude dans la poche afin que la température y reste constante a 35°C (& 2°C)

tout en gardant un niveau d’eau stable (Figure 51).

Pour chaque animal, la sonde était centrée par rapport a la tumeur ou, en I'absence de
tumeur détectée, au-dessus de la mamelle visée. La vitesse du son était ensuite estimée
comme expliqué au chapitre IV (Imbault et al. 2017). La séquence 3D présentée au

chapitre III incluant BTI, Doppler ultrarapide et SWE était ensuite réalisée.
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Lors de 'expérience terminale, une séquence de microscopie par localisation ultrasonore

(ULM) 2D était réalisée a la suite des autres modalités (Figure 49).

Moteurs

Sonde et
porte-sonde

\ 2‘ ;

Pompe ——— >

/‘?\hm

Poche d'eau

Masque isoflurane

Réservoir

d'eau chaude Tapis chauffant

Plaque
chauffante

Commande
du tapis chauffant

Figure 51 : Photo du montage expérimental. La pompe permet de faire circuler I'eau entre le réservoir, ot elle est maintenue
en température grdce a la plaque chauffante, et la poche d’eau qui sera placée sur la souris.

2.3.2 Synchronisation sur la respiration

Afin de limiter les artefacts et la perte de résolution dus aux mouvements respiratoires
et cardiaques, les séquences ultrasonores ont été synchronisées avec les plateaux de la
respiration et de I'électrocardiogramme (ECG). Pour cela, avant chaque acquisition dans
un nouveau plan, I'’échographe attendait un signal envoyé par le systeme AD Instruments
pour commencer l'acquisition. Ce dernier détectait les pics de pression de la respiration
et I'onde R du cycle cardiaque. Un délai était manuellement choisi selon les fréquences
respiratoire et cardiaque de chaque animal pour que les acquisitions aient lieu pendant
les phases les plus stables de la respiration et soient synchronisées sur le cycle cardiaque

(Figure 52).

2.3.3 Mode B, SWE, Doppler et BTI

La séquence d’'imagerie mode B, SWE, Doppler ultrarapide et BTI est présentée au
chapitre III. Seules les modifications par rapport a ce chapitre sont détaillées ci-apres. Le
nombre de plans réalisés pour le SWE et le Doppler dépendait de la taille de la tumeur et

variait entre 21 et 53 plans (espacés de 0,25 mm).
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Figure 52 : Photo du montage (gauche) avec animal anesthésié. Le rond rouge visible sur la souris est une marque au feutre
pour aider au placement de la sonde, ici autour de la mamelle 4G. Copie d’écran du logiciel Labchart, AD Instruments
(droite). a) ECG. b) Respiration enregistrée via le systéme d’arrivée d’air. c) Zone de plateau estimée apreés le pic de la
respiration. d) Somme des signaux c et d. f) Signal envoyé au systéme Verasonics pour lancer I'acquisition. e) Signal de
sortie du systéme Verasonics indiquant le moment de l'acquisition. g) Température de l'eau de la poche d’eau située au-
dessus de la souris. Les délais (fléches noires) étaient réglés manuellement selon les rythmes cardiaque et respiratoire.

La profondeur des cinq focalisations pour générer I'onde de cisaillement était ajustée
manuellement pour chaque tumeur. L’'imagerie ultrarapide pour suivre l'onde de

cisaillement a été réalisée a une fréquence de 5000 Hz avec cinq ondes planes orientées

de -8° a +8° (pas de 2°).

2.3.4 ULM

Le principe de la méthode d’'ULM est décrit au Chapitre I. L’acquisition avait lieu dans
un seul plan, au centre de la tumeur. Une rotation de 0°, 45° ou 90° pouvait étre effectuée
pour se placer dans un plan dans lequel le Doppler ultrarapide détectait une
vascularisation plus dense. Ensuite, 120 pL. + 20 pL. d’une solution de microbulles
d’hexafluorure de soufre (SonoVue®, Bracco, Milan, Italie) étaient injectés par voie
intraveineuse par la queue de l'animal. Cent cinquante blocs de 250 images étaient
réalisés a une cadence d’'imagerie de 2778 Hz. Chaque acquisition d'un bloc était
synchronisée sur les cycles respiratoire et cardiaque selon la méthode présentée en 2.3.2.
Chaque image était réalisée a partir de neuf ondes planes (orientées entre -4° et +4° avec

un pas de 1°).

2.4 Analyses

2.4.1 Définition des zones tumorales

Les zones tumorales sont définies de la méme fagon que dans le chapitre IV. La méme
application Matlab (The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, Etats-Unis) a été utilisée

mais adaptée afin de dessiner un contour de la tumeur tous les 300 pm (et non tous les
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1 mm). Pour rappels, deux volumes de la tumeur sont réalisés (volume X et volume Y) et
permettent de définir les zones suivants (les tailles des zones ont été adaptées par rapport

au chapitre précédent) :
- Intersection : intersection de volumes X et Y
- Union : union des volumes X et Y
- Coeur: homothétie de 50 % de l'intersection par rapport au barycentre de la tumeur
- Zone péritumorale : anneau de 3 mm entourant 'union
- Frontiére : anneau de 1 mm de part et d’autre de la limite de I'union

Par ailleurs, une zone cylindrique, dite zone contréle, est définie pour toutes les
acquisitions. Centrée sur la mamelle visée, elle correspond aux 3 mm les plus superficiels

de I'animal sur un diameétre de 5 mm (Figure 53).

Le volume tumoral est considéré égal a la moyenne des volumes de l'union et de
'intersection. Les tumeurs ont été réparties en trois groupes en fonction de leur taille
(petites tumeurs < 15 mm3, moyennes tumeurs = 15 mm3 et < 50 mm3, grandes tumeurs

> 50 mm3).

La valeur du grand axe de I'union et de l'intersection est définie comme la distance
maximale entre deux points de la surface de ces volumes. La valeur du grand axe de la

tumeur est prise égale a la moyenne du grand axe de I'union et de I'intersection.

Zone controle

Antérieur

Latéral

14 mm

Figure 53 : Schéma de la zone contréle, un cylindre déformé de 3 mm dans la profondeur et de 5 mm de diamétre autour
de la mamelle.
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2.4.2 SWE

Les volumes SWE ont, comme au chapitre III, été reconstitués en moyennant les trois

acquisitions réalisées a 0°, 45° et 90°.

Pour chaque acquisition, la vitesse moyenne de 'onde de cisaillement a été évaluée
dans la zone contrdle. Elle a été mesurée dans le coeur, I'union, la frontiére et la zone

péritumorale pour les acquisitions contenant une tumeur visible au mode B.

2.4.3 Doppler ultrarapide

Les volumes du Doppler ultrarapide ont été reconstitués en moyennant les trois
acquisitions réalisées a 0°, 45° et 90°. Puis, les vaisseaux ont été segmentés (Figure 54) a
partir du logarithme du volume Doppler reconstitué. Un filtre permettant de reconnaitre
les structures tubulaires, vesselness3D (Tim Jerman 2017), a été appliqué au volume. Ce
filtre renvoie un volume de méme taille ou chaque pixel contient la probabilité de
présence d’une structure tubulaire. A cause du mode de reconstruction, des formes
tubulaires ont été pergues par le filtre sur le bord de notre volume. Ces artefacts ont été
retirés en réalisant une ouverture morphologique avec des éléments tres longs. Le
masque correspondant a chacune des zones étudiées (2.4.1) a ensuite été appliqué. Le
volume ainsi obtenu a été binarisé avec un seuil fixé a 0,2. Ce seuil a été choisi
empiriquement apres comparaison visuelle entre le volume du Doppler ultrarapide et les

vaisseaux ainsi segmentés.

'~ Sy f)
Figure 54 : Prétraitement des données Doppler. a) Volume Doppler ultrarapide. b) Volume apreés filtre vesselness3D. c)
Idem apres suppression des artefacts de bord. d) Idem uniquement dans la souris (suppression des artefacts dans la zone
entre la sonde et la souris). e) Volume précédent binarisé. f) Volume uniquement dans la tumeur (contour de la tumeur en
pointillés).
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La densité de vaisseaux sanguins dans chaque zone est calculée en divisant le nombre
de pixels segmentés avec la binarisation par le nombre total de pixels de la zone. La
densité moyenne de vaisseaux sanguins a été évaluée, d’'une part, dans la zone controle
pour les acquisitions sur les souris WT et TG sans tumeur détectée et, d’autre part, dans
le cceur, I'union, la frontiere et la zone péritumorale pour toutes les acquisitions contenant

une tumeur visible au mode B.

2.4.4 BTI

Le post-traitement du BTI est similaire en tout point a celui du chapitre III. Il permet
d’obtenir en chaque point du volume d’'intérét la cohérence (Co), l'anisotropie
fractionnelle (AF) et lorientation des diffuseurs. Le score radial/tangent
(Siadiar / Stangent) est défini au chapitre IV et est calculé de fagon identique. Pour les cas
avec tumeur, la référence pour l'orientation « radiale pure » est toujours le contour de la
tumeur quelle que soit la zone sur laquelle est ensuite évalué le score. Pour les ou aucune
tumeur n’a été détecté, la référence pour I'orientation est le contour du cylindre de la zone

controle.

Les représentations du BTI dans les parties 3.3.3 et 3.4 ont été réalisées grace au filtre
streamline de Matlab. Ce filtre permet de tracer les lignes de champ d’'un champ de
vecteur. Les fibres n’ont été tracées qu’aux endroits ou I’AF était supérieure a 0,3. Les

fibres ont été colorées selon la valeur de la Co.

Comme pour le SWE et le Doppler ultrarapide, une analyse comparative a été effectuée
entre les valeurs moyennes de la Co et de 'AF mesurée au BTI dans les différentes zones
définies en 2.4.1 pour les souris avec tumeur et dans la zone controle pour les souris sans

tumeur.

2.4.5 ULM

Le code de post-traitement de 'ULM a été développé au laboratoire Physique pour la
Médecine et est expliqué en détail dans les références suivantes (Errico et al. 2015 ;
Renaudin et al. 2022). Le principe de I'analyse est brievement rappelé avec les valeurs

clés ci-dessous.

Sur chaque bloc de 150 images, un filtre SVD avec un seuil de 30 a été appliqué pour

retirer le signal du tissu. Puis, un second filtre (vesselness3D, Tim Jerman 2017) a été
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utilisé pour repérer les zones de passage des bulles (parametre d’échelle pour la taille
attendue des vaisseaux ¢ = [0,05; 0,13; 0,2] mm). Les bulles ont ensuite été détectées en
considérant les pixels pour lesquels la corrélation avec la fonction d’étalement du point
(PSF) dépassait 0,6. Pour éviter les artefacts, les bulles repérées sur moins de huit images
consécutives ont été supprimées. Enfin, pour limiter I'effet de flou lié aux mouvements
résiduels, les chemins tracés par les bulles étaient recalés, tous les cinq blocs, par rapport

a 'ensemble des chemins précédemment trouvés.

De méme que pour le Doppler ultrarapide, la densité vasculaire de chaque zone a été

calculée.

2.4.6 Analyse statistique
L’ensemble des tests statistiques présentés dans ce chapitre sont des tests-t de Student.
Sur tous les graphiques, la significativité est représentée par « n.s.» sip > 0,05, « * » si

p < 0,05 «**»sip < 0,01, «™* »sip < 0,001, « >**xx »sip < 0,0001.

2.4.7 Analyse multiparamétrique comparative

Une analyse multiparamétrique comparative sur trois cas est présentée comportant
une lame obtenue en histologie ainsi qu'une coupe représentative pour les parametres

ultrasonores.

Par ailleurs, une représentation 3D du BTI dans I'union etla zone péritumorale, du SWE
dans l'union ainsi que du Doppler binarisé dans l'union et la zone péritumorale a été

réalisée sur Matlab

3 RESULTATS

3.1 Suivi physiologique

La masse des souris TG augmentait continument chaque semaine beaucoup plus
rapidement que la masse des souris WT. La masse moyenne des souris TG lors du début
de I'expérimentation (S6) était de 18,0 g (écart-type - 0 = 0,777 g) contre 18,6 g (o =
0,960 g) pour les souris WT. Cinq semaines plus tard (S11), la masse moyenne des souris
TG était de 209g (o = 1,12 g) contre 19,9 g (o = 0,817 g) pour les souris WT ce qui

correspond, a une augmentation moyenne de la masse des souris TG de 2,75¢g (o =
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0,919 g) contre 1,24 g (o = 0,604 g) pour les souris WT (Figure 55). La différence entre la

prise de masse des souris TG et WT est significative des la semaine 8 (Tableau 10).

6 Souris TG 6 Souris WT
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Figure 55 : Diagramme en boite de la prise de masse des souris. Chaque boite représente l'intégralité des masses mesurées
quotidiennement dont est déduite la masse initiale (moyenne des masses de la S6) pour chaque animal. La masse
augmente plus rapidement chez les souris TG que chez les souris WT. Les boites a moustache représentent la médiane
(trait central), les quartiles (haut et bas de la boite) et les valeurs extrémes (petite barre horizontale). Les croix rouges
représentent les valeurs considérées aberrantes par la fonction boxplot de Matlab.

S6 S7 S8 S9 $10 S11
Test-t de Student
(p-value) 1,00 0,23 56x107 | 3,0x10™ | 57x10™* | 3,8x107
TGvs WT

Tableau 10 : P-values du test-t de Student comparant la masse des souris TG et des souris WT a chaque semaine, comme
présenté dans la Figure 55.

3.2 Croissance tumorale

Toutes les souris TG ont développé des tumeurs. Le grand axe des tumeurs observées
était compris entre 2 et 15 mm (Figure 56) pour un volume compris entre 1 mm3 et

357 mms3.

Sur I'ensemble des 142 acquisitions réalisées, 79 tumeurs dont 28 avec un volume
inférieur a 15 mm3, 28 avec un volume compris entre 15 mm3 et50 mm3, et 23 avec un
volume supérieur a 50 mm3 ont été imagées. Sur les 20 acquisitions terminales réalisées
sur souris TG, 11 tumeurs avaient un volume inférieur a 50 mm3 et 9 avaient un volume

supérieur.
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Figure 56 : Evolution de la taille tumorale pour les souris du groupe A (tumeur en 4G) et B (position de la tumeur aléatoire).
Le groupe B est séparé en deux graphiques pour faciliter la lecture. Chaque ligne représente une tumeur pour une souris.
La ligne débute a la détection de la tumeur et se termine a l'euthanasie de l'animal. La valeur du grand axe de la tumeur
correspond a la moyenne entre le grand axe trouvé pour les volumes union et intersection. Les barres d’erreurs
correspondent aux valeurs du grand axe trouvées dans ces deux volumes.

3.3 Analyses monomodales

Le temps typique de chaque expérience incluant la préparation de I'animal et son
imagerie était de 1h a 1h30 pour les expériences non terminales et de 1h30 a 2h pour les
expériences terminales (avec ULM, hors euthanasie). Toutes les tumeurs ont pu étre
imagées une fois en ULM et au moins trois fois en SWE, Doppler ultrarapide et BTI. Pour
chacune de ces trois dernieres modalités, un exemple de représentation est affiché sur la

méme tumeur puis une analyse sur les valeurs moyennes est effectuée.

3.3.1 SWE

Un exemple de SWE 3D sur trois semaines est présenté en Figure 57. On y voit la

tumeur grandir et se rigidifier au cours des semaines.

—
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Figure 57 : Exemple de SWE 3D dans une tumeur (union) sur 3 semaines consécutives.

Les mesures de rigidité moyennes sont représentées dans la Figure 58. Quelle que soit

la zone considérée, la rigidité moyenne augmentait avec la taille de la tumeur. La moyenne
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des valeurs du SWE était de 2,19 m/s (¢ = 0,35 m/s) dans la zone contrdle, 2,79 m/s (¢ =
0,75 m/s) dans le cceur, 2,53 m/s (o = 0,52 m/s) dans 'union, 2,44 m/s (¢ = 0,47 m/s)

dans la frontiere et de 2,53 m/s (o = 0,29 m/s) dans la zone péritumorale.

L’analyse statistique résumée sur la Figure 58 montre qu'’il n'y avait pas de différence
significative entre les valeurs pour les petites et moyennes tumeurs. Elle met aussi en
évidence que, dans l'union et la frontiere, les petites tumeurs n’étaient pas

significativement plus rigides que la zone contrdle, mais le devenaient lorsque leur

volume augmentait.
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Figure 58 : Vitesse moyenne de l'onde de cisaillement évaluée en différentes zones pour les cas avec tumeur et dans la zone
contréle pour les acquisitions sans tumeur (N = 63 dont 36 acquisitions sur WT et 27 acquisitions sur TG). Les barres

d’erreur représentent la SEM.

3.3.2 Doppler ultrarapide
Un exemple de Doppler ultrarapide 3D sur trois semaines est proposé en Figure 59.

La vascularisation semble plus importante a la frontiére de la tumeur, particulierement

en S9.
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S7 S8 59

Figure 59 : Exemple de Doppler ultrarapide 3D binarisé d’'une tumeur sur trois semaines consécutives. La zone transparente
correspond a la tumeur (union) telle que contourée au mode B.

Les mesures de densité vasculaire moyenne sont présentées a la Figure 60. La densité
moyenne de vaisseaux sanguins était de 3,8 % (o = 2,2 %) dans la zone controéle, 5,8 %
(0 =8,5%) dans le cceur, 3,4 % (o =3,2%) dans l'union, 2,9 % (o =2,5%) dans la

frontiere et de 2,7 % (0 = 1,6 %) dans la zone péritumorale.

Les valeurs n’étaient pas significativement différentes selon la taille de la tumeur sauf
dans la zone péritumorale ou la densité moyenne augmentait légerement entre les

moyennes et les grandes tumeurs.
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Figure 60 : Densité vasculaire moyenne évaluée en différentes zones par Doppler ultrarapide 3D pour les cas avec tumeur
et dans la zone contréle pour les acquisitions sans tumeur (N = 63 dont 36 acquisitions sur WT et 27 acquisitions sur TG).
Les barres d’erreur représentent la SEM.
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3.3.3 BTI

3.3.3.1 Cohérence et anisotropie fractionnelle

Un exemple de BTI 3D sur trois semaines est donné en Figure 61. A mesure que la

tumeur grossit, les tissus aux alentours se réorganisent.

Figure 61 : Exemple de BTI 3D réalisée sur une tumeur sur trois semaines consécutives. La zone transparente rouge
correspond a la tumeur (union) telle que contourée au mode B.

Les mesures de cohérence et d’anisotropie fractionnelle par BTI sont détaillées dans la
Figure 62. La cohérence moyenne était de 0,47 (o = 0,05) dans la zone contrdle, 0,52
(0 =0,10) dans le cceur, 0,51 (o = 0,05) dans l'union, 0,49 (¢ = 0,04) dans la frontiere et

de 0,41 (o = 0,05) dans la zone péritumorale.

L’anisotropie fractionnelle moyenne était de 0,39 (o = 0,04) dans la zone controéle, 0,24
(0 =0,15) dans le cceur, 0,29 (o = 0,09) dans l'union, 0,33 (¢ = 0,06) dans la frontiere et

de 0,44 (o = 0,05) dans la zone péritumorale.

Dans l'ensemble des zones, la cohérence décroit avec la taille de la tumeur et

'anisotropie fractionnelle croit, de fagon souvent significative.
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Figure 62 : Moyenne des scores de cohérence et d’anisotropie fractionnelle par BTI évalués en différentes zones pour les cas
avec tumeur et dans la zone contréle pour les acquisitions sans tumeur (N = 63 dont 36 acquisitions sur WT et
27 acquisitions sur TG). Les barres d’erreur représentent la SEM.
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3.3.3.2 Score radial/tangent
Le score Spaqiai / Stimgent€tait de 0,90 (o = 0,11) dans la zone contrdle, 0,90 (o = 0,36)

dans le cceur, 0,75 (o =0,17) dans l'union, 0,70 (o =0,14) dans la frontiere et de

0,92(0 = 0,24) dans la zone péritumorale.

Dans l'union et la frontiére, le rapport S5 j;./Stimgent était significativement plus
faible que dans la zone contréle ce qui indique des tissus plus paralléles au bord de la
tumeur. Aucun écart significatif n’a été observé selon la taille des tumeurs. Cependant,
dans la zone frontiere les p-values entre les petites et les grandes tumeurs et entre les

moyennes et les grandes tumeurs étaient proches du seuil de significativité.
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Figure 63 : Moyenne des scores SETI. . / StBaT,{gent par BTI évalués en différentes zones pour les cas avec tumeur et dans la

zone contréle pour les acquisitions sans tumeur (N = 63 dont 36 acquisitions sur WT et 27 acquisitions sur TG). Les barres
d’erreur représentent la SEM.
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3.3.4 ULM

3.3.4.1 Visualisation

Pour chacune des 26 souris, une image ULM des densités de bulles a été reconstruite.
Douze exemples sont présentés en Figure 64. Certaines tumeurs étaient tres vascularisées
en leur centre (ex: Figure 64 a, c). D’autres étaient vascularisées principalement a leur
périphérie (ex: Figure 64 b, d, h). Les images permettent de retrouver des vaisseaux de

quelques dizaines de micrometres et d’analyser leurs flux et leur morphologie (Figure 65).

Nb de bulles par pixel

Figure 64 : Carte ULM des densités de bulles pour 12 acquisitions. La barre blanche mesure 2 mm. Les images (a-i)
correspondent a des souris TG avec tumeur et les images (i-1) a des WT. La ligne blanche en pointillés représente le contour
de la tumeur réalisé d'aprés le mode B. La ligne verte en pointillés correspond a la zone contréle pour les souris WT. Sur
l'image h) on peut observer une deuxieme tumeur (sans contour, a la gauche de la premiére) car l'acquisition se situe entre
deux mamelles proches.
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57 pm

Nombre de bulles détectées dans chaque pixel

-10

Figure 65 : a) Carte ULM des densités de bulles dans toute I'image et (b) sur un zoom de 1 mm x 1 mm. La ligne blanche en
pointillés représente le contour de la tumeur réalisé d'apreés le mode B. c) La vitesse selon I'axe Z des bulles montre que le
vaisseau visible en zoom a la périphérie de la tumeur réalise une boucle.
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3.3.4.2 Quantification de la densité de la vascularisation

La densité vasculaire moyenne par ULM était de 5,2% (o =1,9 %) dans la zone
controle, 7,4 % (o = 5,2 %) dans le ceeur, 6,3 % (0 = 3,7 %) dans I'union, 5,2 % (¢ = 3,6 %)

dans la frontiere et de 2,8 % (o = 2,1 %) dans la zone péritumorale.

La densité de vaisseaux augmentait de fagon significative dans la frontiere et la zone
péritumorale entre les petites/moyennes tumeurs et les grandes (Figure 66). De plus, elle
était plus importante en ULM qu’au Doppler ultrarapide. La décorrélation entre les deux

modalités s’observait plus nettement quand les tumeurs étaient thoraciques (mamelles

1-2-3).
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Figure 66 : Densité vasculaire moyenne évaluée par ULM 2D pour les souris TG dans différentes zones (N = 11 pour les
petites et moyennes tumeurs, N = 9 pour les grandes tumeurs) et dans la zone centrale pour les acquisitions sur WT (N =
6). Les barres d’erreur représentent la SEM.
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3.4 Etude de cas

3.4.1 Premier cas

Le premier cas proposé, une tumeur de la mamelle 1G, concerne la plus grande masse
qui a été observée (coupe centrale : Figure 67, 3D : Figure 68). En S10 (avant euthanasie),
son volume était de 357 mm3 pour un grand axe de 14,1 mm (probablement légerement
sous-estimé car une partie de la tumeur était hors champ). Au mode B, la tumeur était

particulierement homogene et sombre.

Sur le BTI, une orientation tangente était visible autour de la tumeur et quelques fibres
étaient détectées dans la partie postérieure de la tumeur (y < 0). Les valeurs de ’AF et de
la Co étaient respectivement de 0,57 et de 0,35 dans 'union, et de 0,43 et de 0,45 dans la
zone péritumorale. Elles étaient proches de la moyenne des tumeurs pour la zone
péritumorale (écart inférieur a 10 %) mais éloignées pour 'union. Cette tumeur avait une
AF beaucoup plus élevée (+96,6 %) et une Co beaucoup plus faible (-31 %) que la

moyenne.

Le SWE montrait une tumeur moyennement rigide dans I’ensemble. La vitesse
moyenne des ondes de cisaillement était de 2,44 m/s dans l'union (-3,6 % par rapport a
la moyenne des tumeurs), et de 2,58 m/s dans la zone péritumorale (+2,0 % par rapport
ala moyenne des tumeurs). Cependant, sur la coupe (Figure 67 c) et sur le volume (Figure
68 b), une zone a la bordure de la tumeur en externe apparaissait plus rigide. La
représentation 3D a également révélé une bande rigide traversant la tumeur. Le reste de

la tumeur s’avérait tres peu rigide.

La densité vasculaire était plus faible que la moyenne des tumeurs observées. Dans
I'union, elle était de 2,0 % selon le Doppler ultrarapide (-41,2 % par rapport a la moyenne
des tumeurs) et de 2,3 % selon 'ULM (-63,5 % par rapport a la moyenne des tumeurs -
représentation en Figure 64 d). Sur le Doppler 3D ultrarapide, le réseau vasculaire

apparaissait plus important a la frontiere de la tumeur.

La coupe histologique montrait une tumeur composée principalement de liquide (zone
rose claire). Cela pourrait expliquer en partie la faible vascularisation trouvée au Doppler
ultrarapide puisque cette zone ne contenait pas de vaisseaux. En dehors de ce liquide, la
zone tumorale était constituée de trés peu de cellules du microenvironnement. Elle

contenait en particulier peu de collagene. Cela est cohérent avec les faibles valeurs de Co
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trouvées et la faible rigidité du tissu. Il était difficile d’établir une direction des tissus sur
la coupe sauf autour de la tumeur ou une couche de muscle était visible. De méme les

fibres repérées par BTI se situent principalement sur le tour de la tumeur.
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Figure 67 : Etude de cas 1 d’une souris TG a S10. a) Coupe histologique en HES. La zone rose claire est un liquide sécrété
par la tumeur. La zone rose foncée correspond aux cellules tumorales. Autour de la tumeur on peut voir la peau avec
notamment du collagéne (orange) et des tiges pilaires (canaux visibles). b) BTI. c) SWE. d) Doppler ultrarapide. Le mode B
est affiché en arriere-plan sur chaque modalité et le contour de la tumeur est représenté en blanc.

SWE (m/s)

Figure 68 : Représentation 3D (vue de dessus) du premier cas. a) BTI, b) SWE, c) Doppler ultrarapide binarisé
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3.4.2 Second cas

Le second cas proposé est un exemple typique de grande tumeur (coupe centrale :
Figure 69, 3D : Figure 70). La masse se trouvait sur la mamelle 2D. En S9 (avant
euthanasie), son volume était de 220 mm3 pour un grand axe de 10,4 mm. Au mode B, la

tumeur apparaissait hétérogene.

Les fibres repérées grace au BTI étaient principalement visibles au bord de la tumeur
avec une orientation tangente. Certaines étaient également visibles au centre de la
tumeur. Les valeurs de I'AF et de la Co étaient respectivement de 0,27 et de 0,50 dans
I'union, et de 0,47 et de 0,35 dans la zone péritumorale. Ces valeurs étaient proches des
moyennes (écart inférieur a 7 %) sauf pour la Co dans la zone péritumorale qui était plus

basse (-14,6 %).

La carte SWE montrait une tumeur tres rigide. La vitesse moyenne des ondes de
cisaillement était de 3,40 m/s dans l'union (+34,4 % par rapport a la moyenne des
tumeurs), et de 2,56 m/s dans la zone péritumorale (+1,2 % par rapport a la moyenne des

tumeurs).

La densité vasculaire dans I'union était un peu plus faible que la moyenne des tumeurs.
Elle était de 2,9 % selon le Doppler ultrarapide (-14,7 %) et de 6,2 % selon I'ULM (-1,6 %

- représentation en Figure 64 b).

La coupe histologique révélait une tumeur principalement composée de cellules
tumorales avec peu d’autres éléments constituant le microenvironnement. Cela pourrait
expliquer I'importante rigidité et le niveau moyen de Co, d’AF et de vascularisation.
Quelques poches de liquide ont été retrouvées. Un fascia (tissu conjonctif) entourant la
tumeur bien délimitée était visible et pourrait étre a I'origine de 'orientation tangente des
fibres repérées au BTI a la frontiére de la tumeur entourant la masse. Au Doppler 3D il
était possible de constater que la plupart des vaisseaux proches de la tumeur semblaient

venir de la méme zone (antéro-interne).
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Figure 69 : Etude de cas 2 d’une souris TG a S9. a) Coupe histologique en HES. La zone rose claire est un liquide sécrété par
la tumeur. La zone rose foncée correspond aux cellules tumorales. Autour de la tumeur on peut voir la peau avec notamment
du collagéne (orange) et des tiges pilaires (canaux visibles). Dans la partie supérieure, le faisceau rose correspond a un
muscle b) BTI. c) SWE. d) Doppler ultrarapide. Le mode B est affiché en arriére-plan sur chaque modalité et le contour de
la tumeur est représenté en blanc.

SWE (m/s)

Figure 70 : Représentation 3D (vue de dessus) du second cas. a) BTI, b) SWE, c) Doppler ultrarapide binarisé
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3.4.3 Troisieme cas

Le dernier cas présenté est un exemple de tumeur moyenne, observée sur la mamelle
4G (coupe centrale : Figure 71, 3D : Figure 72). En S11 (avant euthanasie), son volume

était de 32,5 mm3 pour un grand axe de 7,0 mm. Au mode B, la tumeur était hétérogéne.

Le BTI détectait moins de fibres dans la tumeur que dans les deux autres cas étudiés.
Les valeurs de I’AF et de la Co étaient respectivement de 0,23 et de 0,46 dans l'union, et
de 0,42 et de 0,40 dans la zone péritumorale. Dans 'union, les valeurs de I'AF et de la Co
étaient plus faibles que la moyenne (respectivement -20,7 % et -9,8 %) tandis que, dans

la zone péritumorale, elles étaient proches des valeurs moyennes (écart inférieur a 4,5 %).

La rigidité était plus faible que pour les autres tumeurs. La vitesse moyenne était de

1,95 m/s dans l'union (-22,9 %), et de 2,26 m/s dans la zone péritumorale (-10,7 %).

Enfin la densité vasculaire dans I'union était de 5,6 % selon le Doppler ultrarapide et
de 5,4 % selon 'ULM (représentée en Figure 64 i). Elle était donc plus importante que la
moyenne des tumeurs selon le Doppler (+64,7 %) mais plus faible selon I'ULM (-14,3 %).

Le Doppler 3D montrait qu’'un vaisseau traversait la tumeur de part en part.

Différentes poches de liquides (en rose claire) et d’amas de cellules tumorales denses
(en violet) et d’adipocytes (en blanc) étaient visibles sur la coupe histologique. La
présence de ces derniers pourrait expliquer la faible rigidité observée au SWE et la faible
valeur de Co et d’AF par rapport a la moyenne. On peut également supposer que la
présence de vastes zones d’adipocytes permet aux vaisseaux de s’y infiltrer plus
facilement. Comme dans les deux exemples précédents, le microenvironnement tumoral
est tres limité. Les scores de Co et d’AF restaient proches des valeurs moyennes. La
tumeur était tres nettement délimitée par un fascia. Bien que moins nette que dans les
deux exemples précédents, I'orientation du BTI a la frontiere semblait également suivre

le contour de la tumeur.
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Figure 71 : Etude de cas 3 d’'une souris TG ¢ S11. a) Coupe histologique en HES. La zone rose foncée correspond aux cellules
tumorales. La zone blanche au centre correspond aux adipocytes. Autour de la tumeur il est possible de voir la peau
constituée notamment du collagéne (orange) et de tiges pilaires (canaux visibles). b) BTI. ¢) SWE. d) Doppler ultrarapide.
Le mode B est affiché en arriére-plan sur chaque modalité et le contour de la tumeur est représenté en blanc.

SWE (m/s)

Figure 72 : Représentation 3D (vue de dessus) du troisieme cas. a) BTI, b) SWE, c) Doppler ultrarapide binarisé
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4 DISCUSSION

Dans ce chapitre, nous avons montré qu’il était possible de réaliser in vivo notre
méthodologie d’acquisition ultrasonore multiparamétrique 3D. Cette méthode nous a
permis de suivre I’évolution du SWE, BTI et Doppler ultrarapide au cours de la croissance

tumorale de 20 souris TG sur six semaines.

Aucun animal n’est décédé accidentellement et aucun point limite n’a été atteint. Des
acquisitions multimodales ont pu étre réalisées pour toutes les tumeurs détectées grace
au protocole, ce qui confirme sa faisabilité d’'un point de vue technique. L’augmentation
de la masse des souris TG par rapport aux WT confirme l'apparition des tumeurs.
Néanmoins, sans avoir étudié I'intégralité des tumeurs apparues (potentiellement une par
mamelle), il est impossible de relier directement cette prise de masse a la masse tumorale

imagée.

Toutes les souris TG ont développé des tumeurs visibles au mode B dont le suivi a pu

commencer au plus tard en S9 et durer au minimum 3 semaines consécutives.

Les résultats du SWE ont montré une augmentation de la rigidité avec la taille de la
tumeur, ce qui est concordant avec la littérature (Chamming’s et al. 2013). Dans le cas des
petites tumeurs, la rigidité de l'union et de la zone frontiére n’étaient pas
significativement différentes de celle de la zone controle. Cependant, pour ces mémes
tumeurs il était possible de détecter une différence significative entre la rigidité de la zone
controle et celles du cceur ou de la zone péritumorale. Dans le cceur de la tumeur, I’écart-
type des valeurs de rigidité était plus grand que dans les autres zones traduisant une
dispersion plus importante (Figure 58). Cette grande variabilité pourrait s’expliquer par
I'absence ou la présence selon les cas d'un coeur nécrotique, peu rigide (Chamming’s et al.

2013).

L’imagerie Doppler ultrarapide a été plus délicate a construire, en particulier pour les
tumeurs se situant sur les mamelles thoraciques (numérotées de 1 a 3). En effet, le
Doppler est non seulement sensible aux mouvements respiratoires, plus importants dans
cette zone, mais aussi a la présence du coeur dont les battements rapides ajoutent des
artefacts. Par conséquent, bien que la technique utilisée permette théoriquement de
déceler la microvascularisation (Demené et al. 2016), il est probable que les plus petits

vaisseaux n’aient pas été bien repérés dans certains cas. La méthode de reconstruction de
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la tomographie du Doppler ultrarapide présentée dans Demené et al,, 2019, et illustrée
pour des xénogreffes de tumeurs pourrait permettre d’améliorer la détection de ces
vaisseaux. Une augmentation significative de la densité vasculaire entre les moyennes et
petites tumeurs dans la zone péritumorale (angiogenése) a tout de méme pu étre
observée. Le Doppler ultrarapide 3D permet de représenter 'arbre vasculaire dans et

autour de la tumeur ce qui est impossible avec de simples coupes 2D.

Le BTI a été testé ici pour la premiere fois sur des tumeurs in vivo. Dans toutes les zones,
plus les tumeurs étaient grandes plus la Co diminuait et I'AF augmentait. Cette évolution
était plus marquée dans le cceur et I'union de la tumeur que dans la zone péritumorale.
Cela pourrait étre dii a une organisation plus anarchique donc aléatoire des structures qui
composent la tumeur au fur et 3 mesure de sa croissance. A la frontiére, le score
SBM / Stangent était inférieur a 1, ce qui signifie que les tumeurs étaient plus tangentes
que radiales. Ce score était cohérent avec les observations faites sur les coupes
histologiques dans lesquelles les fibres de collagéne ou une couche de muscle
encapsulaientla plus grande partie de la tumeur. Si’augmentation (non significative dans
notre étude) du score S5 7,41 / Stangent avec la taille de la tumeur se confirmait, il pourrait
s’agir d'un marqueur de I'apparition de TACS-3, c’est-a-dire de fibres de collagene radiales

favorisant I'invasion tumorale.

Les souris MMTV-PyMT sont un modele fréquemment utilisé pour étudier I'interaction
entre la tumeur et son milieu. Néanmoins, elles ont beaucoup moins de collagene dans
leurs glandes mammaires que les humains ce qui rend plus difficile la comparaison entre
le BTI et les coupes histologiques. En effet, ces dernieres ne comportaient pas ou peu
d’orientations facilement identifiables. De futures études pourraient s’appuyer sur des
modeles ajoutant aux souris MMTV-PyMT la mutation Collaltmae (qui promeut la
production de collagene). Des travaux précédents dans lesquels différentes TACS avaient
été identifiés (Provenzano et al. 2008) ont utilisé ce type de modele génétiquement
modifié. L’objectif de ce travail étant de prouver la faisabilité de notre méthode
multiparamétrique, ces modeles n’avaient pas été choisis du fait de leur cofit et de leur

complexité.

A notre connaissance, cette étude ULM est la premiere sur GEMM et la premiere
préclinique sur un modele de cancer du sein. Les études précédentes sur modele murin

ont utilisé des greffes sous-cutanées de tumeurs non mammaires (Lin et al. 2017 ; Opacic
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et al. 2018). De premieres études cliniques de faisabilité ont été réalisées chez '’humain
pour les tumeurs du sein (Dencks et al. 2019 ; Huang et al. 2021 ; Opacic et al. 2018).
L’expérience décrite dans ce chapitre prouve la faisabilité de la méthode qui a permis de
différencier des vaisseaux proches de quelques dizaines de micrometres de large malgré
les mouvements respiratoires. Comme pour le Doppler ultrarapide, elle a montré que la
densité vasculaire augmentait dans la frontiere et la zone péritumorale avec le volume
des tumeurs. La densité de vaisseaux trouvés avec I'ULM 2D était supérieure a celle du
Doppler ultrarapide 3D. Cela peut venir du choix du plan ou d’'une meilleure détection des
vaisseaux avec 'ULM. L'imagerie ULM a également décelé des structures morphologiques

caractéristiques de I'évolution anarchique des vaisseaux sanguins tumoraux.

Les coupes histologiques ont permis de valider visuellement les données obtenues avec
les modalités ultrasonores. Les tumeurs contenant beaucoup de liquide ou d’adipocytes
étaient peu rigides. Les représentations du BTI faisaient ressortir une orientation des
tissus plus marquée aux bords des tumeurs pouvant correspondre aux seules zones, les
fascias et les muscles sous-cutanés, dont l'orientation était facilement identifiable sur les
coupes histologiques. Les fibres de collagene étaient tres peu denses dans la tumeur. Leur
orientation n’a donc pas pu étre comparée au BTI. La faible présence de grands vaisseaux
sanguins observables dans les coupes histologiques rendait la comparaison qualitative
avec le Doppler ultrarapide ou 'ULM difficile. Une estimation quantitative automatique
de la densité vasculaire sur les coupes histologiques pourrait permettre de comparer et

de valider ces deux modalités ultrasonores.

5 CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous montrons qu'il est possible de réaliser en moins d’'une heure et
demie notre méthode multiparamétrique in vivo malgré les mouvements. Le SWE et 'ULM
donnent des résultats cohérents avec la littérature. La méthode de reconstruction du
Doppler ultrarapide pourrait étre encore améliorée pour limiter les artefacts. Pour la
premiere fois, le BTI et 'ULM ont été réalisées sur des GEMM. Les résultats obtenus par
ces techniques identifient des structures tissulaires et vasculaires caractéristiques de
I’évolution tumorale. Ce travail a permis de générer la premiere base de données
ultrasonores multiparamétriques in vivo incluant le BTI pour le suivi de croissance

tumorale chez un modele de cancer du sein.

164



Chapitre V Imagerie préclinique multiparamétrique de tumeurs mammaires

6 REFERENCES DU CHAPITRE

Antuofermo E, Miller MA, Pirino S, Xie ], Badve S, Mohammed SI. Spontaneous Mammary
Intraepithelial Lesions in Dogs—A Model of Breast Cancer. Cancer Epidemiology,
Biomarkers & Prevention 2007;16:2247-2256.

Attalla S, Taifour T, Bui T, Muller W. Insights from transgenic mouse models of PyMT-
induced breast cancer: recapitulating human breast cancer progression in vivo.
Oncogene Nature Publishing Group, 2021;40:475-491.

Chamming’s F, Latorre-Ossa H, Le Frére-Belda MA, Fitoussi V, Quibel T, Assayag F,
Marangoni E, Autret G, Balvay D, Pidial L, et al. Shear wave elastography of
tumour growth in a human breast cancer model with pathological correlation.
Eur Radiol 2013;23:2079-2086.

Demené C, Payen T, Dizeux A, Barrois G, Gennisson J-L, Bridal L, Tanter M. 3-D
Longitudinal Imaging of Tumor Angiogenesis in Mice in Vivo Using Ultrafast
Doppler Tomography. Ultrasound in Medicine & Biology 2019;45:1284-1296.

Demené C, Tiran E, Sieu L-A, Bergel A, Gennisson JL, Pernot M, Deffieux T, Cohen I,
Tanter M. 4D microvascular imaging based on ultrafast Doppler tomography.
Neurolmage 2016;127:472-483.

Dencks S, Piepenbrock M, Opacic T, Krauspe B, Stickeler E, Kiessling F, Schmitz G.
Clinical Pilot Application of Super-Resolution US Imaging in Breast Cancer. I[EEE
Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control 2019;66:517-
526.

Dewi FN, Cline JM. Nonhuman primate model in mammary gland biology and neoplasia
research. Lab Anim Res 2021;37:3.

Eriksson P-0O, Aaltonen E, Jr RP, Lauritzson P, Miyazaki H, Pietras K, Mansson S, Hansson
L, Leander P, Axelsson O. Novel Nano-Sized MR Contrast Agent Mediates Strong
Tumor Contrast Enhancement in an Oncogene-Driven Breast Cancer Model. PLOS
ONE Public Library of Science, 2014;9:e107762.

Errico C, Pierre ], Pezet S, Desailly Y, Lenkei Z, Couture O, Tanter M. Ultrafast ultrasound
localization microscopy for deep super-resolution vascular imaging. Nature
Nature Publishing Group, 2015;527:499-502.

Guy CT, Cardiff RD, Muller WJ. Induction of mammary tumors by expression of
polyomavirus middle T oncogene: a transgenic mouse model for metastatic
disease. 1992;12:8.

Huang C, Zhang W, Gong P, Lok U-W, Tang S, Yin T, Zhang X, Zhu L, Sang M, Song P, et al.
Super-resolution ultrasound localization microscopy based on a high frame-rate
clinical ultrasound scanner: an in-human feasibility study. Phys Med Biol IOP
Publishing, 2021;66:08NTO01.

165



Chapitre V Imagerie préclinique multiparamétrique de tumeurs mammaires

Imbault M, Faccinetto A, Osmanski B-F, Tissier A, Deffieux T, Gennisson J-L, Vilgrain V,
Tanter M. Robust sound speed estimation for ultrasound-based hepatic steatosis
assessment. Phys Med Biol 2017;62:3582-3598.

Jarrosson L, Costechareyre C, Gallix F, Ciré S, Gay F, Imbaud O, Teinturier R, Marangoni E,
Aguéra K, Delloye-Bourgeois C, et al. An avian embryo patient-derived xenograft
model for preclinical studies of human breast cancers. iScience 2021;24:103423.

Lin EY, Jones ]G, Li P, Zhu L, Whitney KD, Muller W], Pollard JW. Progression to
Malignancy in the Polyoma Middle T Oncoprotein Mouse Breast Cancer Model
Provides a Reliable Model for Human Diseases. The American Journal of
Pathology 2003;163:2113-2126.

Lin F, Shelton SE, Espindola D, Rojas JD, Pinton G, Dayton PA. 3-D Ultrasound
Localization Microscopy for Identifying Microvascular Morphology Features of
Tumor Angiogenesis at a Resolution Beyond the Diffraction Limit of Conventional
Ultrasound. Theranostics 2017;7:196-204.

Mercatali L, La Manna F, Groenewoud A, Casadei R, Recine F, Miserocchi G, Pieri F,
Liverani C, Bongiovanni A, Spadazzi C, et al. Development of a Patient-Derived
Xenograft (PDX) of Breast Cancer Bone Metastasis in a Zebrafish Model. I[]MS
2016;17:1375.

Opacic T, Dencks S, Theek B, Piepenbrock M, Ackermann D, Rix A, Lammers T, Stickeler
E, Delorme S, Schmitz G, et al. Motion model ultrasound localization microscopy
for preclinical and clinical multiparametric tumor characterization. Nat Commun
2018;9:1527.

Pfefferle AD, Herschkowitz ]I, Usary ], Harrell JC, Spike BT, Adams JR, Torres-Arzayus MI,
Brown M, Egan SE, Wahl GM, et al. Transcriptomic classification of genetically
engineered mouse models of breast cancer identifies human subtype
counterparts. 2013;16.

Provenzano PP, Inman DR, Eliceiri KW, Knittel JG, Yan L, Rueden CT, White ]G, Keely P].
Collagen density promotes mammary tumor initiation and progression. BMC
Medicine 2008;6:11.

Ren ], Liu S, Cui C, Dijke P ten. Invasive Behavior of Human Breast Cancer Cells in
Embryonic Zebrafish. JoVE (Journal of Visualized Experiments) 2017;e55459.

Renaudin N, Demené C, Dizeux A, Ialy-Radio N, Pezet S, Tanter M. Functional ultrasound
localization microscopy reveals brain-wide neurovascular activity on a
microscopic scale. Nat Methods Nature Publishing Group, 2022;19:1004-1012.

Rosen S, Brisson BK, Durham AC, Munroe CM, McNeill CJ], Stefanovski D, Sgrenmo KU,
Volk SW. Intratumoral collagen signatures predict clinical outcomes in feline
mammary carcinoma. Cukierman E, ed. PLoS ONE 2020;15:e0236516.

Sharpless NE, DePinho RA. The mighty mouse: genetically engineered mouse models in

cancer drug development. Nat Rev Drug Discov Nature Publishing Group,
2006;5:741-754.

166



Chapitre V Imagerie préclinique multiparamétrique de tumeurs mammaires

Tim Jerman. Jerman Enhancement Filter. 2017 [cited 2022 Jul 28]. Available from:
https://github.com/timjerman/JermanEnhancementFilter

Xia H-], He B-L, Wang C-Y, Zhang H-L, Ge G-Z, Zhang Y-X, Lv L-B, Jiao J-L, Chen C.
PTEN/PIK3CA genes are frequently mutated in spontaneous and
medroxyprogesterone acetate-accelerated 7,12-dimethylbenz(a)anthracene-
induced mammary tumours of tree shrews. European Journal of Cancer
2014;50:3230-3242.

167



168



Conclusion de la these

169



Conclusion

Cette thése s’inscrit dans la continuité des recherches menées depuis plusieurs années
au laboratoire Physique pour la Médecine afin de mettre au point des techniques
d’imagerie ultrasonores innovantes et de les apporter au chevet du patient. Elle combine
ainsi différentes techniques d’échographie développées au laboratoire dans le but de
caractériser des tumeurs du sein pour proposer une aide au diagnostic : I'élastographie
par onde de cisaillement (SWE), le Doppler ultrarapide, I'imagerie du tenseur de
rétrodiffusion (BTI) et la microscopie par localisation ultrasonore (ULM). Nous nous
sommes particuliérement intéressés a une imagerie 3D permettant de mieux prendre en
considération I'hétérogénéité des tissus. La principale nouveauté de cette these réside
dans I'association de ces modalités en 3D appliquée au cas du cancer du sein. Nous avons
développé un protocole multiparamétrique 3D applicable a I'imagerie de tumeurs
mammaires et capable d’identifier des biomarqueurs pour améliorer le diagnostic de la

maladie. Plusieurs étapes ont été franchies pour atteindre ces résultats.

D’abord, nous avons mis au point une nouvelle méthode pour réaliser une imagerie du
tenseur de rétrodiffusion en 3D par tomographie. Nous avons montré sur des fantdmes
simples que cette approche était réalisable en un temps raisonnable (< 20 min). Puis, nous
avons fabriqué un fantbme unique en son genre permettant de tester notre séquence
multiparamétrique. La validation de notre méthode ayant été réalisée, nous avons pu
I'appliquer ex vivo sur des tumeurs humaines (Institut Curie) et in vivo sur un modele
préclinique. Ces expériences ont prouvé la faisabilité de la méthode proposée en

utilisation réelle.

Un autre objectif de cette these était d’évaluer si le BTI pouvait permettre de mesurer
'orientation des fibres de collagéne des tumeurs. Au chapitre IV, nous avons montré que
’évaluation de cette orientation par BTI était corrélée aux structures détectables sur les
lames histologiques. Puis au chapitre V, nous avons comparé le BTI reconstruit en 3D sur
quelques cas représentatifs avec des lames histologiques. Des études complémentaires
devront étre menées pour optimiser les parametres du BTI et déterminer précisément la
taille des structures qu'il est capable de repérer. Par ailleurs, la capacité du BTI a détecter
'orientation dans toutes les directions de I'espace (en particulier en azimut) devrait étre

examinée dans de futurs travaux.

L’étude ex vivo présentée au chapitre IV a permis d’identifier plusieurs nouveaux

biomarqueurs potentiels pour le diagnostic du cancer du sein. Ces résultats devront bien
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entendu étre validés en concevant des expériences spécifiques pour chacun d’eux sur un
nombre de cas plus important. Par ailleurs, des études in vivo humaines devront étre
menées pour vérifier que les résultats obtenus sont identiques. Elles permettront
également de tester le Doppler ultrarapide et 'ULM. L’évolution technologique dans le
domaine étant rapide, il sera alors nécessaire de décider si les séquences doivent étre
implémentées sur des sondes matricielles ou si la combinaison d'une sonde linéaire
couplée a un moteur reste préférable. En effet, si les échographes permettant de
commander des sondes matricielles deviennent suffisamment compacts et disponibles, il
sera alors possible de réaliser ces modalités 3D plus rapidement, sans devoir utiliser une

structure motorisée.

Dans le dernier chapitre, 'étude préclinique in vivo a démontré la faisabilité de notre
méthode par tomographie malgré le mouvement respiratoire. Pour un passage en
clinique, les mouvements pourraient étre fortement diminués par un systéme de maintien
du sein comme pour une mammographie. Au-dela de I'application clinique, les méthodes
proposées pourraient aussi apporter un nouvel outil aux méthodes précliniques de suivi
de croissance tumorale. Dans notre étude, les principales limitations rencontrées sont
provenues de la reconstruction 3D du Doppler ultrarapide qui devra étre améliorée pour

limiter les artefacts liés au coeur.

Enfin, les bases de données multiparamétriques générées pendant cette these, uniques
en leur genre, continueront a étre un objet d’études au laboratoire pour tenter de révéler
et comprendre les relations qui pourraient exister entre les différents modes
échographiques étudiés et la structure microscopique sous-jacente des tumeurs. Ces
données pourraient également permettre d’entrainer des modeles d’apprentissage

supervisé pour appuyer le diagnostic et la caractérisation des cancers du sein.
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RESUME

En France, environ une femme sur dix développera un cancer du sein au cours de sa vie. Les
méthodes d'imagerie actuelles repérent trés efficacement des tumeurs suspectes mais elles ne
permettent pas de les caractériser avec précision. Pour cette étape de diagnostic, un prélevement
de tissus (biopsie) reste nécessaire.

Dans cette thése, nous avons proposé une approche couplant de nouveaux modes
échographiques permettant de détecter les vaisseaux sanguins, la rigidité et 'organisation des
tissus. Ces analyses sans aucun danger pourraient nous permettre de mieux caractériser les
tumeurs et ainsi nous aider a poser des diagnostics plus précoces.

Par des expériences menées sur des cancers ex vivo et in vivo, nous montrons d’une part, qu’il est
possible de réaliser ces acquisitions multiparamétriques de fagon efficace en 3D, et d’autre part
que les caractéristiques ainsi mesurées sont bien corrélées aux observations microscopiques
réalisées par les médecins pour poser le diagnostic.

MOTS CLES

imagerie par ultrasons ultrarapides, imagerie 3D, imagerie multiparamétrique, analyse de larges
données, cancer

ABSTRACT

In France, approximately one in ten women will develop a breast cancer during their lifetime.
Current imaging methods are very effective in identifying suspicious tumors but do not allow for
their precise characterization. For this diagnostic step, a tissue sample (biopsy) is necessary.

In this thesis, we provided an approach coupling new ultrasound modes to detect blood vessels,
stiffness and tissue organization. These completely safe analyses could allow us to better
characterize tumors and thus help us make earlier diagnoses.

With the experiments carried out on ex vivo and in vivo cancers, on the one hand, we demonstrate
that these multiparametric acquisitions can be efficiently performed in 3D, and on the other hand,
that the characteristics measured using this method correspond to the microscopic observations
made by doctors in order to establish a diagnosis.
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ultrafast ultrasound imaging, 3D imaging, multiparametric imaging, big data, cancer
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