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II..  IINNTTRROODDUUCCTTIIOONN    

II..AA..  PPrréésseennttaattiioonn  

Etendre les capacités de diagnostic des échographes est d’un intérêt fondamental pour l’avenir de 

l’imagerie médicale. L’échographie possède, en effet, trois atouts qui la distinguent nettement des autres 

techniques d’imagerie (CT, IRM, rayons X…): 

- Son coût. Elle se base sur une technologie très peu chère.  

- Sa faculté à imager le corps en temps-réel. 

- Son caractère non irradiant et inoffensif pour le corps humain. 

De nombreux groupes de recherche se sont penchés sur une utilisation plus intelligente des ultrasons, et 

ce dans divers domaines : la caractérisation des os [1-3], l’imagerie fonctionnelle du cerveau [4], la thérapie 

par ultrasons [5, 6] ou la détection de cancers [7]. 

Ce travail de thèse s’inscrit dans ce cadre de recherche et propose d’explorer les méthodes et les 

possibilités qu’offrirait une échographie à cadence d’imagerie très élevée. Il est le fruit d’une collaboration 

entre le Laboratoire Ondes et Acoustique (LOA) et Philips. 

La technologie des échographes est aujourd’hui conçue pour fournir une cadence d’imagerie légèrement 

supérieures à la persistance rétinienne, typiquement entre 20 et 60 Hz en radiologie et jusqu’à 100 ou 200 

Hz en cardiologie. Les échographes sont, de plus, devenus des systèmes très fins et très complexes. 

Parfaitement optimisés pour les fonctionnalités et les modes d’imageries proposés, ils fournissent une 

imagerie de très haute qualité (illustrée Figure I-1) mais permettent difficilement des modifications 

substantielles des séquences ultrasonores qui composent ces modes. 

 

 

Figure I-1: progrès de l’échographie sur une quinzaine d’années illustrés sur des images donnant 

une coupe longitudinale de carotides. Les contours et les structures tissulaires sont mieux 

définis, le grain de l’image nettement plus fin et le contraste significativement amélioré. 
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L’utilisation de cadences plus élevées (>1000 Hz) ouvre la voie à un champ d’investigation expérimental 

nouveau mais inenvisageable avec un échographe standard. Pour mener ces études, le LOA a développé 

un outil échographique aux caractéristiques totalement opposées à celles des produits commerciaux : un 

système non optimisé donc moins performant mais totalement ouvert et programmable. Il permet 

d’atteindre des cadences d’images échographiques nettement supérieures, de l’ordre de plusieurs milliers 

de Hz (on parle alors de cadences ultrarapides). Comment exploiter de telles cadences ? Peut-on en 

extraire de nouvelles informations aujourd’hui inaccessibles ? Les travaux menés au LOA depuis quelques 

années permettent de proposer une réponse originale : ces cadences pourraient servir à une imagerie 

quantitative des propriétés mécaniques du corps humain. Et cela pourrait permettre d’augmenter de 

manière significative la richesse du diagnostic échographique. L’échographie est aujourd’hui capable de 

fournir des images de la structure et de la morphologie des organes humains. Elle propose également des 

modes fonctionnels permettant d’imager les flux sanguins et d’en diagnostiquer des pathologies. Mais elle 

est complètement insensible aux propriétés mécaniques des organes. La dureté des tissus est pourtant un 

paramètre reflétant très souvent l’existence d’une pathologique cancéreuse. Les lésions du sein ne peuvent-

elles pas être détectées en évaluant leur dureté par palpation manuelle ? Ce projet a donc pour objectif 

principal d’étudier une méthode ultrasonore donnant une cartographie des paramètres mécaniques des 

tissus biologiques en exploitant les cadences ultrarapides de l’imagerie échographique. Cette méthode 

pourrait permettre à l’échographie de devenir un véritable outil de diagnostic autonome pour les 

pathologies cancéreuses des organes humains. La section suivante introduit les notions fondamentales qui 

ont guidé ces travaux et notamment les modes d’imageries échographiques qui ont été envisagés pour 

parvenir à des cadences ultrarapides. 

 

II..BB..  LL’’iimmaaggeerriiee  éécchhooggrraapphhiiqquuee  uullttrraarraappiiddee  

I.B.1. L’imagerie échographique : du mode standard au mode ultrarapide 

La cadence d’un mode d’imagerie est déterminée par la façon d’acquérir une image échographique, c'est-à-

dire par la séquence ultrasonore d’illumination du milieu considéré. Nous analysons ici les différentes 

stratégies d’illumination envisagées sur les échographes ainsi que leur répercussion sur la cadence d’images. 

En partant du mode d’imagerie le plus commun, appelé mode « standard », nous présentons les méthodes 

utilisées aujourd’hui afin d’accélérer la cadence d’imagerie pour aboutir finalement au mode « onde plane », 

solution permettant d’atteindre les cadences maximales en échographie et fondement de tout nos travaux. 

Ce paragraphe est aussi une occasion de définir le vocabulaire et les notions que nous utiliserons tout au 

long de ce manuscrit. 

I.B.1.a) Le mode standard 

Classiquement, l’image d’une coupe bidimensionnelle du corps humain est acquise en éclairant 

séquentiellement le milieu le long de différentes lignes avec des faisceaux ultrasonores focalisés. Ces 
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faisceaux sont créés par une barrette ultrasonore composée généralement d’un ensemble de N petits 

transducteurs piezo-électriques contrôlés électroniquement par l’échographe (64<N<256, pour une 

barrette linéaire). Le principe d’acquisition d’une ligne ultrasonore est illustré Figure I-2. 

 

 

 

Figure I-2: Principe d’acquisition d’une ligne de l’image échographique 

 

On y distingue deux étapes : 

• L’émission 

Un faisceau ultrasonore, focalisé à une profondeur donnée, éclaire progressivement une ligne du 

milieu. Ce faisceau est créé via l’émission, par les transducteurs (ou éléments) de la barrette, d’un jeu 

de signaux identiques décalés dans le temps les uns par rapport aux autres. La loi de retards imposant 

ces décalages est calculée pour que tous les signaux arrivent à la focale du faisceau en même temps. Le 

processus, réalisé par l’échographe, qui consiste à calculer cette loi et à générer le faisceau ultrasonore 

focalisé le long de la ligne, est appelé « beamforming en émission » (littéralement formation de 

faisceaux). 

• La réception 

Les signaux rétrodiffusés par le milieu suite à cet éclairage ultrasonore sont enregistrés par les N 

éléments de cette même barrette et numérisés. La matrice de données spatio-temporelles ainsi 
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récupérée sur les N voies de l’échographe est appelée matrice de « signaux RF » (Radio-Fréquence). 

Elle contient la signature acoustique brute de la ligne du milieu éclairée par le faisceau. Le processus 

permettant de reformer l’image acoustique de la ligne à partir de ces signaux RF est appelé 

« beamforming en réception » (ou formation de voies). Il consiste d’abord à décaler les signaux dans le 

temps de manière à mettre en phase toutes les réponses acoustiques provenant d’une profondeur 

donnée de la ligne, puis à sommer ces signaux sur l’ensemble des voies de l’échographe de manière à 

estimer la signature acoustique d’un volume élémentaire du milieu situé à la profondeur en question. 

Le beamforming en réception n’est pas optimisé pour une seule focale comme en émission mais 

s’adapte à chaque profondeur de la ligne en changeant dynamiquement les lois de retards en réception 

à mesure que les échos ultrasonores provenant de différentes profondeurs arrivent sur les éléments de 

la barrette. On parle alors de « beamforming dynamique » ou « de focalisation dynamique en 

réception ».  

Ces deux étapes d’acquisition sont alors réitérées pour chaque ligne de l’image échographique, cette 

dernière n’étant qu’une juxtaposition de l’ensemble des lignes ultrasonores ainsi calculées. Le nombre de 

lignes d’une image échographique est généralement identique au nombre de transducteurs N de la barrette 

échographique utilisée. Le temps d’acquisition de la signature acoustique d’une ligne de l’image est fixé par 

le temps d’aller-retour des signaux ultrasonores jusqu’à la profondeur maximale imagée. Il est de l’ordre de 

quelques dizaines de microsecondes. En supposant la vitesse des ultrasons de 1500 m.s-1 et une 

profondeur d’image de 60 mm, ce temps est de 80 µs. Le temps d’acquisition d’une image échographique 

ne peut donc être inférieur à N fois le temps d’acquisition d’une ligne. Il est classiquement de l’ordre de 

quelques dizaines de millisecondes. En supposant une barrette linéaire de 128 éléments, ce temps est de 

10 ms dans l’exemple envisagé, ce qui revient à une cadence maximale d’imagerie de 100 Hz. Cette 

séquence ultrasonore standard, tout à fait adaptée aux exigences de l’imagerie temps-réel, est aujourd’hui 

utilisée par tous les échographes car elle fournit une qualité d’image optimale tout en minimisant le prix de 

la technologie des appareils. En effet, les lignes étant acquises séquentiellement, il suffit d’une seule chaîne 

de traitement, adaptable à chaque illumination, pour réaliser le processus de beamforming en réception.  

I.B.1.b) De la nécessité d’augmenter la cadence en imagerie 

échographique 

Compte tenu des ordres de grandeur de cadences donnés ci-dessus (< 100 Hz), le mode standard semble 

totalement adapté à une imagerie bidimensionnelle temps-réel. Il était, pour ses performances et son faible 

coût, pratiquement le seul mode d’acquisition utilisé en échographie. L’arrivée, au début des années 2000, 

d’échographes capables de fournir des images tridimensionnelles en temps réel a changé la donne. Le 

nombre de lignes ultrasonores à acquérir pour fournir une image échographique de tout un volume du 

corps humain est 50 à 100 fois plus important que pour un plan. Les cadences d’images, en mode 

standard, tombaient alors à quelques Hertz, voire moins, les modes fonctionnels, tels que l’imagerie 

couleur des flux sanguins, étant inenvisageables. De nouvelles stratégies d’illuminations du milieu ont dû 

être considérées. La solution la plus simple, déjà proposée au début des années 1980 par Shattuck et al. [8] 
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et utilisée aujourd’hui sur les échographes, consiste à illuminer le milieu avec un faisceau large couvrant 

plusieurs lignes ultrasonores et à traiter en parallèle les signaux ultrasonores pour former simultanément 

plusieurs lignes de l’image échographique. La cadence d’images est alors multipliée par le nombre P de 

lignes reçues simultanément par un même faisceau transmis. Ce mode, très simple pour l’émission, impose 

une contrainte technologique aux échographes : être capable de traiter P lignes en parallèle. Cette capacité, 

appelée « multiligne », est aujourd’hui en général de P=4 sur les échographes modernes. Les cadences des 

modes ont pu ainsi être multipliées par 4, permettant de fournir une imagerie tridimensionnelle temps-réel 

de bonne qualité. Des modes fonctionnels tels que l’imagerie 3D couleur des écoulements sanguins sont 

cependant encore inaccessibles avec de telles cadences. La prochaine génération d’échographes pourra 

probablement supporter du multiligne 16x, et permettra de fournir une imagerie 3D couleur des flux 

sanguins ainsi que des modes mixtes 3D (fonctionnel et imagerie temps réel simultanément). Cette 

stratégie d’illumination du milieu, si elle est simple à mettre en oeuvre, induit une dégradation de la qualité 

de l’image par rapport au mode standard, d’autant plus importante que le faisceau d’émission est large.  

I.B.1.c) Le mode onde plane 

La méthode d’élargissement des faisceaux d’émission pour augmenter la cadence d’imagerie peut être 

poussée à l’extrême : on génère alors un faisceau de la largeur de barrette. Cela équivaut alors à  l’émission 

d’une onde plane éclairant l’ensemble du milieu en une seule fois. Ceci est illustré Figure I-3. 

 

 

Figure I-3: principe du mode onde plane 

 

Ce mode, appelé mode onde plane, a déjà été proposé par Lu [9, 10]. Il permet d’atteindre des cadences 

d’images extrêmement élevées : jusqu’à 10000 Hz pour une zone de 60 mm de profondeur. Son 

inconvénient majeur est qu’il ne peut être envisagé avec un échographe commercial car il impose un 

traitement en parallèle de toutes les lignes de l’image, c’est-à-dire quelques centaines pour une imagerie 

bidimensionnelle, quelques milliers pour une imagerie tridimensionnelle. Le LOA a développé un 

prototype, appelé dans ce manuscrit « échographe ultrarapide », capable de synthétiser un tel mode 

d’imagerie. Nous le présentons dans le paragraphe suivant. 
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I.B.2. L’échographe ultrarapide 

Le prototype du LOA est composé de 128 voies électroniques, indépendantes et entièrement 

programmables. Chaque voie possède une mémoire vive interne de 2 Mo pour stocker les signaux 

ultrasonores. L’ensemble se pilote par un ordinateur grâce au logiciel Matlab. Les signaux sont 

échantillonnés à 50 MHz et numérisés en échelle logarithmique sur 8 bits (+ 1 de signe). Des sondes 

ultrasonores de 128 éléments dont la fréquence centrale reste inférieure à 15 MHz peuvent être utilisées. Il 

permet la réalisation de n’importe quel type de séquence ultrasonore et l’émission de n’importe quelle 

forme de signaux temporels. Contrairement à un échographe classique, rien n’est traité en temps réel. Les 

signaux RF acquis sont stockés dans les mémoires des voies puis transférés dans l’ordinateur. Le 

beamforming en réception et les traitements complémentaires sont entièrement gérés en software sur 

l’ordinateur. La taille des mémoires du prototype permet d’enregistrer 150 à 300 images échographiques 

par acquisition ultrasonore. La Figure I-4 donne un schéma d’une configuration expérimentale type.  

 

 

Figure I-4: échographe ultrarapide du LOA 

 

Cet échographe, en fournissant une souplesse totale sur l’acquisition et le traitement des données 

ultrasonores, permet en particulier de mettre en oeuvre le mode onde plane et d’atteindre, 

expérimentalement, les cadences d’imagerie ultrarapides que nous allons exploiter dans ces travaux.  

 

II..CC..  SSttrruuccttuurree    ddee    llaa  tthhèèssee  

L’objectif de ce travail de thèse est double. D’une part l’étude des enjeux et outils pour la mise en oeuvre 

d’une échographie à cadence d’acquisition élevée (nommée ici imagerie échographique ultrarapide), 

adaptable aussi bien aux modes d’imagerie qu’aux modes fonctionnels (détection et quantification de 
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mouvements par échographie). D’autre part continuer, à la lumière de cette étude sur l’imagerie ultrarapide 

et à partir des travaux déjà effectués au LOA, l’élaboration de l’une de ses applications les plus 

prometteuses : la mise en place d’une technique échographique de cartographie quantitative des propriétés 

mécaniques des tissus. Ce manuscrit expose ces travaux en quatre parties dont le contenu est détaillé ci-

dessous. 

I.C.1. Première partie : l’imagerie ultrarapide 

L’augmentation de la cadence d’imagerie en échographie doit être abordée de manière différente selon le 

type d’application envisagé : les exigences d’un mode d’imagerie pure ne sont pas les mêmes que celles 

d’un mode fonctionnel destiné à une mesure de mouvements d’un phénomène donné (écoulements 

sanguins, vibrations mécaniques….). En mode d’imagerie échographique pure, la qualité de l’image finale 

est le critère central d’évaluation des performances du système. Une augmentation de cadence ne peut se 

faire au détriment d’une trop grande dégradation de la qualité de l’image. C’est pourtant ce que l’on 

observe aujourd’hui avec l’utilisation de faisceaux ultrasonores larges. Le chapitre II de ce manuscrit 

propose une nouvelle approche pour augmenter la cadence d’imagerie tout en minimisant la dégradation 

de la qualité de l’image : le mode d’illumination multi-faisceaux (ou « multibeam »). Ses performances sont 

quantifiées et comparées aux modes standard et onde plane. Un algorithme d’optimisation, basé sur le 

filtre inverse spatio-temporel, rend le mode plus performant et plus robuste. Bien qu’un peu plus coûteux 

technologiquement que l’illumination par faisceaux larges, ce mode se révèle plus souple et donne des 

résultats très prometteurs. En mode fonctionnel, les exigences de qualité (résolution de l’image…) 

deviennent un enjeu moins crucial comparées à la capacité du système à détecter le mouvement désiré. 

Dans ce cas le critère central du mode échographique est la valeur de la cadence d’imagerie. Le chapitre III 

étudie donc la possibilité et les performances d’une détection de mouvement à partir d’une imagerie 

ultrarapide. Nous analysons en particulier les conséquences de la dégradation de la qualité de l’image 

échographique sur la mesure de mouvement, tout en envisageant des solutions pour y remédier. Ce 

chapitre a avant tout pour objectif de vérifier la faisabilité d’une détection de mouvement robuste et 

cohérente en imagerie ultrarapide. Il est essentiel pour la suite des travaux, qui sont une mise en 

application de ce mode fonctionnel. 

I.C.2. Deuxième partie : application de l’imagerie ultrarapide à la mesure de 

l’élasticité des tissus 

En s’appuyant sur les outils développés au chapitre III, nous étudions dans cette deuxième partie une 

application prometteuse de l’imagerie échographique ultrarapide : le développement d’une technique 

capable d’estimer les paramètres mécaniques des tissus biologiques. L’étude des propriétés mécaniques des 

tissus peut en effet être d’une grande aide au diagnostic médical compte tenu de la forte corrélation 

existant entre l’élasticité de certains tissus et leur état pathologique. Encore inexistantes sur les appareils 

d’imagerie médicale aujourd’hui, des méthodes pour estimer ces paramètres sont en cours d’étude 

aujourd’hui et constituent un domaine de recherche appelé Elastographie. Le premier chapitre de cette 
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partie (chapitre IV) est une introduction aux principes de l’Elastographie. En s’appuyant sur la physique 

des tissus biologiques, nous détaillons les principes de base des méthodes élastographiques et présentons 

les principales techniques qui en sont issues. De son côté, le Laboratoire Ondes et Acoustiques étudie 

depuis quelques années une technique, appelée Elastographie Impulsionnelle, basée sur l’imagerie 

échographique ultrarapide, capable de fournir une estimation quantitative des paramètres mécaniques des 

tissus mous. Cette technique repose sur la génération et l’imagerie d’ondes mécaniques de cisaillement 

impulsionnelles dans le corps. Après avoir présenté les principes de l’Elastographie impulsionnelle, nous 

étudions au chapitre V, la faisabilité, les performances et les limites de celle-ci en conditions cliniques. A la 

lumière des résultats obtenus, plusieurs modifications de la technique ont dû être envisagées, notamment 

sur la stratégie de génération des ondes de cisaillement. Ces modifications substantielles nous ont amené à 

introduire une nouvelle technique, baptisée Supersonic Shear Imaging (SSI), qui repose sur les mêmes 

bases physiques que la précédente mais plus robuste, plus performante et mieux adaptée aux exigences 

cliniques. Le chapitre VI présente la technique de SSI, détaille ses caractéristiques et la compare à 

l’Elastographie impulsionnelle. Enfin, le chapitre VII est dédié à la validation et aux applications de cette 

nouvelle technique d’estimation des propriétés élastiques des tissus. 

I.C.3. Troisième partie : le rôle de la viscosité dans la dynamique des tissus 

biologiques 

La plupart des techniques d’élastographie, dont la SSI, n’ont jusqu’à présent cherché qu’à estimer 

l’élasticité des tissus, celle-ci pouvant aider à la détection de pathologies. L’élasticité n’est pas, en revanche, 

un paramètre permettant de caractériser les pathologies cancéreuses.  La malignité d’une tumeur n’est pas 

corrélée à la dureté de celle-ci. Nous avons donc cherché dans cette partie à enrichir le diagnostic fourni 

par la SSI en étudiant si un autre paramètre mécanique, la viscosité, pouvait être estimé. Et ce dans l’espoir 

de parvenir à une méthode de caractérisation tumorale. Cette étude est décomposée en deux étapes : 

- d’une part la compréhension et la modélisation de l’influence de la viscosité sur la dynamique des 

tissus biologiques et en particulier sur la propagation d’ondes de cisaillement impulsionnelles. Ceci 

sera traité au chapitre IX. 

- d’autre part l’étude théorique et expérimentale d’un algorithme de calcul de cartes de viscosité des 

tissus à partir des données fournies par la SSI, détaillée au chapitre X. 

Ces deux parties sont précédées d’une introduction aux phénomènes viscoélastiques et à la rhéologie des 

tissus mous présentés au chapitre VIII. 

I.C.4. Quatrième partie : vers une approche tridimensionnelle du problème 

Enfin, compte tenu de l’arrivée récente de l’imagerie tridimensionnelle sur les échographes commerciaux, 

nous avons voulu, dans cette dernière partie, élargir notre étude et lancer quelques pistes pour estimer la 

faisabilité et la qualité de techniques élastographiques 3D basées sur les ultrasons. Pour cela nous avons 

développé, au chapitre XI, un outil de mesure de mouvement vectoriel indispensable à l’implémentation 

échographique de technique élastographique tridimensionnelle. Le chapitre XII montre la première mise 
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en oeuvre expérimentale d’une technique élastographique 3D basée sur l’échographie. Les résultats 

obtenus nous serviront de base de réflexion pour comprendre quelle est la meilleure stratégie à adopter 

pour les techniques élastographiques du futur.  
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Cette première partie introduit des méthodes et des outils pour l’imagerie ultrarapide. Au 

chapitre II, nous proposons une approche pour augmenter la cadence d’imagerie tout en 

minimisant la dégradation de la qualité des images échographiques qui en résulte. Cette 

approche, appelée « multibeam », est conçue pour le mode d’imagerie classique et répond aux 

exigences de l’échographie aujourd’hui qui cherche des méthodes nouvelles pour accélérer les 

acquisitions ultrasonores et fournir une imagerie tridimensionnelle temps-réel de haute qualité. 

Au chapitre III, nous nous intéressons de plus près aux dégradations engendrées par l’imagerie 

ultrarapide et à ses répercussions sur le mode échographique fonctionnel. Nous évaluons en 

particulier la qualité des mesures de mouvements par échographie aux cadences imposées par le 

mode onde plane (> 1000 Hz). Cette étude est une étape indispensable avant d’envisager les 

applications potentielles du mode onde plane présentées par la suite. 
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L’IMAGERIE ULTRARAPIDE POUR L’ECHOGRAPHIE : 

LE MODE « MULTIBEAM » 
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IIII..  LL’’IIMMAAGGEERRIIEE  UULLTTRRAARRAAPPIIDDEE  PPOOUURR  LL’’EECCHHOOGGRRAAPPHHIIEE  ::    

LLEE  MMOODDEE  ««  MMUULLTTIIBBEEAAMM  »»  
 

La nécessité d’augmenter la cadence d’imagerie des échographes, mise évidence au premier chapitre, est 

confrontée aux exigences, en terme de qualité d’image, du mode d’imagerie « écho » standard. Ces 

exigences représentent un enjeu crucial pour la qualité du diagnostic fourni par l’image échographique. Les 

solutions qui existent aujourd’hui, les moins coûteuses technologiquement, ne sont pas nécessairement les 

meilleures ni les plus évolutives. La plupart se basent sur l’émission d’un faisceau ultrasonore large 

éclairant une zone étendue et le traitement en parallèle de plusieurs lignes de l’image contenues dans cette 

zone. Les limites en cadence sont alors fixées par le nombre de lignes que l’échographe est capable de 

traiter en parallèle. Ce nombre est aujourd’hui de l’ordre de 4 sur un échographe standard et devrait 

atteindre 16 dans un futur proche (on parle alors de multiligne 16x). Ces approches, vu la largeur du 

faisceau d’émission, dégradent la qualité de l’image en terme de résolution et de contraste. Nous 

proposons d’étudier ici une solution minimisant cette dégradation appelée le mode « multibeam» ou multi-

faisceaux. Il consiste, au lieu d’éclairer le milieu avec un seul faisceau large, à focaliser plusieurs faisceaux 

simultanément le long de plusieurs lignes de l’image. Plus coûteux d’un point de vue technologique, ce 

mode peut être étudié grâce aux émetteurs programmables de l’échographe ultrarapide. Nous évaluons 

donc dans ce chapitre les performances du mode multibeam et quantifions les dégradations d’images qu’il 

entraîne en le comparant au mode d’imagerie séquentiel standard et au mode d’illumination plane (II.A). 

Nous exposons ensuite (II.B) une méthode, basée sur l’utilisation du filtre inverse spatio-temporel, pour 

optimiser ce mode et illuminer ainsi le milieu de la façon la plus propre possible. Enfin nous proposons 

quelques pistes pour adapter à ce mode le beamforming et le traitement des signaux en réception (II.C), 

avec l’objectif de s’approcher au plus près de la qualité de l’imagerie standard.  

 

IIII..AA..  LLee  MMooddee  ««  MMuullttiibbeeaamm  »»  

II.A.1. Principe 

• Emission 

Le mode multibeam proposé ici consiste : 

- à focaliser simultanément un nombre N de faisceaux ultrasonores le long de lignes séparées 

dans l’espace. La distance choisie entre les faisceaux est la plus grande possible dans le cadre 

des limites géométriques imposées par la barrette ultrasonore et de la taille de la zone imagée 

afin de limiter les interférences constructives entre faisceaux.   

- à répéter cette séquence de proche en proche en décalant le jeu de faisceaux d’une ligne à 

chaque fois pour former l’ensemble de l’image échographique.  
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La Figure II-1 illustre ce principe pour N=3. Par rapport à une séquence d’imagerie classique, le nombre 

d’illuminations nécessaires pour former une image entière est divisé par N. La cadence d’imagerie s’en 

trouve donc multipliée par N.  

 

 

Figure II-1: Principe du mode Multibeam. Le groupe de faisceaux est translaté ligne par ligne 

pour acquérir l’ensemble des signaux et former une image complète. 

 

Un exemple de signaux d’émission temporels à appliquer sur chacun des éléments de la barrette pour le 

mode multibeam est donné Figure II-2 et comparé aux signaux d’émission d’une focalisation simple.  

 

 

Figure II-2: signaux d’émission pour une focalisation simple (gauche) et un mode Multibeam 

avec N=16. 

L’exemple illustré concerne un mode multibeam avec N=16 (que nous appellerons par la suite Multibeam 

16x). Les signaux d’émission correspondent à la somme des 16 lois focales correspondant aux 16 
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faisceaux, le tout convolué par le train d’onde temporel choisi (ici 4 oscillations à 4.3 Mhz). Précisons que 

la somme exacte de ces lois imposerait une amplitude de signal plus grande aux intersections des lois 

focales que le long d’une loi donnée. Pour ne pas perdre d’énergie acoustique, nous préférons considérer 

une somme approchée en nivelant l’amplitude du signal aux intersections par l’amplitude moyenne des 

signaux qui s’intersectent. Plus le nombre de faisceaux simultanés est élevé plus l’erreur de focalisation 

(par rapport à la somme exacte des lois) est importante. Comme nous le montrerons par la suite, elle reste 

cependant négligeable pour N≤16.  

 

• Réception 

Le traitement des signaux en réception est identique à celui de l’imagerie classique : un beamforming ligne 

par ligne à partir des signaux RF enregistrés par l’échographe ultrarapide. Le beamforming des lignes 

éclairées simultanément se fait en parallèle à partir de la même matrice de signaux RF. 

 

• Le nombre N 

Le nombre N de faisceaux qui illuminent simultanément le milieu est le paramètre central du mode 

multibeam. La cadence d’imagerie ainsi que la qualité d’images fournies par ces modes dépendent 

directement de N. Augmenter N a plusieurs conséquences : d’un côté cela accroît la cadence d’imagerie 

d’un facteur N, de l’autre cela entraîne une dégradation de la qualité de l’image obtenue que l’on se doit de 

quantifier. Nous étudions ici trois modes différents : N= 4, 8 et 16. Ces modes sont choisis pour leur 

aptitude à élever la cadence d’imagerie de manière significative tout en gardant l’erreur de focalisation 

mentionnée plus haut négligeable et en collant aux capacités de traitement des échographes futurs. Les 

caractéristiques de ces modes sont évaluées en fonction de N et comparées à celles des modes classique et 

onde plane. 

II.A.2. Etude quantitative expérimentale de la qualité du mode Multibeam. 

La qualité d’un mode d’imagerie échographique se quantifie selon quatre paramètres : la résolution 

temporelle, la résolution de l’image, la sensibilité et le contraste. Nous précisons ici la définition de chacun 

de ces paramètres (en se basant sur un document d’origine industrielle [11]) et calculons leur valeur pour 

chaque mode d’imagerie envisagé (classique,  multibeam 4x, 8x et 16 x et mode onde plane).   

 

• Résolution temporelle 

La résolution temporelle est liée à l’aptitude du système à imager des objets en mouvement. Elle mesure le 

mouvement le plus rapide détectable par le système d’imagerie. Elle est fixée par la cadence d’imagerie du 

système. Elle peut dépendre également d’éventuels filtrages temporels comme par exemple le moyennage 

d’images successives par « compound » ultrasonore. Ignorant ces derniers, la Figure II-3 donne des ordres 

de grandeurs de la résolution temporelle (ou de la cadence d’image) du système pour les différents modes 

considérés (valeurs estimées dans le cadre d’une imagerie échographique 2D): 
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Figure II-3: évolution de la résolution du système en fonction du mode d’imagerie considéré. 

 

Les valeurs sont calculées à partir d’une cadence d’imagerie classique typique de référence égale à 50 Hz. 

Cette dernière valeur pouvant varier en fonction des caractéristiques de la sonde et de la profondeur 

d’image considérées (ici de 60 mm). Le mode onde plane permet d’atteindre des cadences très élevées (de 

5000 Hz à 10000 Hz en configuration optimale) et est par conséquent capable de détecter des 

mouvements extrêmement rapides. Ce mode, ainsi que ses applications, seront envisagés dans les 

chapitres suivants. Les modes multibeam proposent, eux, des cadences 4 à 16 fois plus élevées que le 

mode standard (ici entre 200 et 800 Hz) et peuvent se révéler très intéressants pour des modes d’imageries 

volumiques ou pour la visualisation d’écoulements sanguins en 3D. 

 

• Résolution de l’image 

La résolution de l’image, ou résolution spatiale, est une mesure de la distance minimale entre deux 

réflecteurs distinguables sur l’image échographique. On la quantifie en mesurant la largeur du lobe 

principal de la réponse impulsionnelle du système et ce dans la direction axiale (résolution axiale) ainsi que 

dans la ou les directions latérales (résolution latérale). Expérimentalement elle se mesure en estimant la 

largeur à – 10 dB du pic créé par un réflecteur fort dans le milieu d’étude. La Figure II-4 montre une 

coupe latérale des pics d’amplitudes créés par un réflecteur fort pour le mode classique, un mode 

multibeam 16x et le mode onde plane dans un milieu contenant une distribution aléatoire de réflecteurs 

faibles (à l’origine du speckle acoustique). On constate que la résolution du mode d’imagerie est dégradée 

pour le mode onde plane (largeur à –10 dB de 0.83 mm) par rapport aux autres modes (largeur à –10 dB 

de 0.41 mm). Il n’y a en revanche aucune dégradation de la résolution entre le mode multibeam 16x et le 

mode d’imagerie classique (c’est également vrai pour les deux autres modes multibeam), ce qui en fait un 

mode potentiellement très intéressant. Enfin, notons que la résolution axiale reste identique pour les trois 

modes vu que le train d’onde temporel émis est le même. 
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Figure II-4: résolution spatiale latérale des différents modes 

 

• Sensibilité 

La sensibilité d’un système d’imagerie échographique traduit sa capacité à visualiser des objets 

d’échogéneicité très faible. Elle mesure l’amplitude du signal le plus faible détectable sur l’image 

échographique. Elle est quantifiable par la mesure de la profondeur de pénétration du système. Cette 

dernière se définit soit comme la profondeur à laquelle le rapport signal sur bruit (SNR) descend sous la 

barre des 6 dB soit comme la distance à laquelle le coefficient de corrélation, provenant de la corrélation 

entre deux images identiques du même milieu, descend au dessous de 0.8. La profondeur de pénétration a 

été mesurée pour l’ensemble des modes envisagés dans cette étude. Deux images expérimentales ont été 

acquises pour chaque mode dans un milieu homogène. Ces deux images ont ensuite été corrélées ligne par 

ligne et le coefficient de corrélation a été calculé à chaque profondeur et pour chaque ligne de l’image. 

L’évolution de la moyenne du coefficient de corrélation sur l’ensemble des lignes de l’image en fonction 

de la profondeur est montrée Figure II-5 pour l’ensemble des modes d’imagerie. On en déduit l’évolution 

de la profondeur de pénétration en fonction du mode envisagé (montrée Figure II-6). On remarque que 

cette profondeur chute légèrement du mode classique aux modes multibeam (de 4mm) et est d’autant plus 

faible que le nombre de faisceaux  du mode multibeam augmente (1mm entre le mode 4x et 16x). Elle 

chute de manière nettement plus conséquente quand on passe au mode onde plane (de 15 mm) puisqu’il 

n’y a alors plus de focalisation en émission. L’utilisation d’un mode multibeam impose ainsi une 

dégradation tout à fait minime de la sensibilité du système échographique, probablement due aux 

approximations faites sur le champ d’émission ultrasonore (mentionnées au II.A.1) qui n’est pas une 

somme exacte de lois focales.  
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Figure II-5: évolution du coefficient de corrélation en fonction de la profondeur pour tous les 

modes d’imageries (avec une focale à 45mm). 

 

 

Figure II-6: Profondeur de pénétration en fonction du mode envisagé. 

 

Combinées à une résolution aussi bonne qu’en mode classique, ces solutions multi-faisceaux apparaissent 

comme un moyen de plus en plus prometteur pour augmenter la cadence d’imagerie. Reste à quantifier les 

pertes en contraste. 
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• Contraste 

Il existe deux façons d’appréhender le contraste d’une image échographique. La première se rapporte à la 

capacité du système à distinguer les différences d’échogénéicité entre deux zones voisines du milieu. Cette 

capacité, nécessaire pour distinguer différents types de tissus par exemple, est surtout liée aux 

caractéristiques du speckle de l’image ultrasonore : taille, variance…. Elle peut être améliorée par des 

techniques de compound spatial en particulier. Nous ne nous y intéresserons pas ici, la statistique du 

speckle ne changeant pas fondamentalement entre les différents mode d’imagerie (mais plutôt en fonction 

de l’angle d’illumination). Une deuxième piste à étudier, important dans notre cas, pour l’évaluation du 

contraste est la capacité du système à détecter des zones anéchoïques ou de très faible échogénéicité en 

présence d’objet à haute échogénéicité tout autour. Des signaux hors axe (communément appelés 

« clutter ») peuvent remplir les zones de l’image où sont situés ces objets anéchoïques, les rendant moins 

détectables et dégradant le contraste final de l’image. Ces signaux sont généralement engendrés par 

l’éclairage de zones qui ne devraient pas l’être, par exemple par les lobes secondaires du faisceau 

acoustique ou par d’éventuels lobes de réseaux de la barrette utilisée. Or le mode multibeam tout comme 

le mode onde plane, de par leur nature, illuminent le milieu en plusieurs zones différentes créant pour 

chaque ligne de l’image une très forte probabilité de présence de signaux hors axe. Il est donc essentiel de 

quantifier la dégradation engendrée par les modes proposés. Cela se quantifie en estimant un paramètre 

appelé CTR (Clutter to Total Energy Ratio). Il se définit comme le logarithme du rapport entre l’énergie 

dans les zones anéchoiques de l’image (donc provenant de signaux hors axe) et l’énergie totale de l’image. 

Considérons donc un milieu homogène ayant une inclusion anéchoïque de 20 mm. L’image de ce milieu 

obtenue expérimentalement avec un mode multibeam 16x est donnée Figure II-7 (image A) et juxtaposée 

à la même image dans laquelle on a enlevé les signaux ultrasonores présents dans l’inclusion anéchoïque 

(image B). 

 

 

Figure II-7: image en mode multibeam d’une inclusion anéchoïque. 

 

Le contraste se calcule alors selon la formule : 

B

A

E
ECTR 10log20=  

où EA et EB sont les énergies des images A et B.  
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La Figure II-8 donne l’évolution de la valeur du CTR en fonction du mode d’imagerie considéré. La 

courbe confirme bien la diminution du contraste de l’image avec l’augmentation de la cadence d’image. Le 

CTR diminue linéairement avec le nombre N jusqu’à N=16. On constate en revanche qu’au-delà le 

contraste ne se dégrade plus. Le mode multibeam 16x est par conséquent équivalent au mode onde plane 

en terme de contraste.  

 

 

Figure II-8: évolution du contraste en fonction du mode d’imagerie 

 

Notons que cette définition est peu naturelle puisque la valeur du CTR dépend de la taille de l’inclusion 

anéchoïque considérée et donne des variations de quelques centièmes de dB entre les différents modes. 

Une estimation de la densité d’énergie parasite (Clutter) aurait été plus appropriée. Nous avons cependant 

choisi de conserver les définitions données par le document industriel [11] par souci d’homogénéité. 

Au final, le seul paramètre significativement affecté par l’utilisation du mode multibeam est le contraste, 

les autres restant très proche de leur valeur en mode standard. 

II.A.3. Mise en œuvre expérimentale du mode d’imagerie Multibeam 

Le mode multibeam apparaît donc comme une solution intéressante pour augmenter la cadence d’imagerie 

d’un système échographique tout en gardant une qualité d’image satisfaisante. Il ne dégrade ni la résolution 

ni la sensibilité du système quel que soit le nombre N envisagé. Il y a en revanche un compromis à trouver 

entre contraste de l’image et la cadence d’imagerie, sachant qu’au delà de N=16 on ne peut pas plus 

dégrader le contraste. De manière à rendre ces considérations plus consistantes, nous avons réalisé des 

images expérimentales d’un phantom de calibration échographique (ATS 550) mis à disposition par 

Philips. Ce phantom possède des inclusions anéchoïques de différentes tailles pour estimer le contraste 

ainsi que les réflecteurs forts séparés par des distances variables pour estimer la résolution axiale et latérale. 

La Figure II-9 montre des images d’une même zone de ce phantom pour tous les types d’imagerie 

envisagés. 
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Figure II-9: images du phantom Philips pour les différents modes d’imagerie 
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Signalons qu’avec la barrette linéaire utilisée (Vermon, 4.3 MHz, 128 éléments, pas de 0.33mm), la distance 

entre les lignes éclairées simultanément par un jeu de faisceaux est respectivement de 32 λ, 16 λ et 8 λ (soit 

10.6, 5.3 et 2.65 mm) pour les modes multibeam 4x , 8x et 16x (λ étant la longueur d’onde). 

On peut déduire de ces images les conclusions suivantes :  

-  Le mode multibeam 4x permet d’obtenir une qualité d’image tout à fait comparable au mode 

classique tout en multipliant la cadence d’image par 4. C’est donc un mode extrêmement intéressant dans 

des cas où la cadence doit être augmentée tout en gardant des exigences de qualité très fortes sur l’image.  

-  Le mode multibeam 16x est un mode à cadence très élevée (pouvant dépasser 1000 Hz en 

imagerie 2D) ayant un contraste dégradé mais une résolution et une sensibilité très bonne. Il peut être 

intéressant pour des modes d’imagerie fonctionnelle 3D exigeant une cadence d’image assez haute. 

- Enfin le mode multibeam 8x est un compromis entre les deux. 

II.A.4. Discussion 

Une manière très simple de comprendre les performances de ces différents modes, notamment les 

dégradations en contraste, est d’analyser les réponses impulsionnelles de diffraction des modes multibeam 

aussi bien en émission qu’en émission-réception. Ces réponses peuvent être étudiées en simulation à l’aide 

du logiciel Field II. Ce logiciel, gratuit, développé par Jensen [12] et basé sur le formalisme des réponses 

impulsionnelles [13], permet de simuler des champs acoustiques dans des milieux à vitesse homogène. 

C’est un outil idéal pour modéliser et étudier le comportement de systèmes échographiques.  

 

 

Figure II-10: distribution spatiale des réponses impulsionnelles de diffraction en émission 

(gauche) et en émission-réception (droite) pour le mode multibeam 16x. 

 

Deux paramètres sont donc analysés :  

- la distribution spatiale de la réponse impulsionnelle de diffraction en émission. Elle correspond au 

maximum temporel du champ de pression induit dans le milieu par la focalisation des N faisceaux 

du mode multibeam considéré. 
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- La distribution spatiale de la réponse impulsionnelle en émission-réception qui représente les 

zones ayant une contribution sur les signaux ultrasonores après émission du champ multi-

faisceaux puis réception et beamforming des signaux le long d’une ligne de l’image donnée. 

Ces deux réponses impulsionnelles sont données Figure II-10 pour le mode multibeam 16x. Deux 

observations peuvent être déduites : 

- Tout d’abord le champ de pression créé dans le milieu par ce mode multibeam est complexe. Des 

interférences entre les différents faisceaux sont visibles et créent des zones de surpression hors de 

ces faisceaux aussi bien dans le plan focal qu’à d’autres profondeurs. Ces problèmes et le moyen 

de les réduire seront étudiés en détail dans la section suivante (II.B). 

- Ensuite, la réponse impulsionnelle en émission-réception indique que la ligne de l’image 

considérée est non seulement sensible aux signaux ultrasonores provenant du faisceau qui l’éclaire 

dans le milieu mais également aux zones éclairées par les faisceaux voisins. Des signaux, appelés 

signaux hors-axe, provenant de ces zones voisines interfèrent donc avec le champ ultrasonore de 

la ligne considérée, introduisant des artéfacts sur l’image échographique finale. Ces artéfacts sont 

une des raisons majeures de la dégradation du contraste de l’image et représentent une limitation 

intrinsèque du mode multibeam. 

Les distributions spatiales des réponses impulsionnelles en émission-réception des trois modes multibeam 

étudiés sont montrées Figure II-11. 

 

 

Figure II-11: Réponse impulsionnelles de diffraction en émission-réception pour les trois modes 

multibeam. 

On voit clairement que dans le mode multibeam 4x les signaux hors-axe sont quasiment inexistants (la 

distance entre faisceaux étant de 32 λ), ce qui explique une qualité d’image comparable au mode standard 

mise en évidence Figure II-9, alors qu’en multibeam 16x (où la distance entre faisceaux n’est plus que de 

8λ), la contribution des signaux hors-axe sur la ligne ultrasonore considérée est loin d’être négligeable.  
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IIII..BB..  LLee  FFiillttrree  IInnvveerrssee  ccoommmmee  oouuttiill  dd’’ooppttiimmiissaattiioonn  dduu  mmooddee  mmuullttiibbeeaamm  

II.B.1. Position du problème 

Les modes multibeam présentés jusqu’à présent ne représentent qu’une solution particulière du problème 

envisagé : la barrette utilisée était linéaire, assez large (40mm) et les faisceaux induits simultanément le plus 

éloignés possible les un des autres. Dans cette configuration, le mode multibeam 4x offrait une possibilité 

d’augmenter la cadence tout en gardant une qualité d’image optimale. En effet les faisceaux ultrasonores 

étaient suffisamment éloignés pour ne pas interférer entre eux aussi bien en émission qu’en réception. 

Mais qu’en est-il si la barrette est plus étroite ? ou si la zone d’intérêt est plus petite? Le paramètre 

important dans une configuration plus générale n’est pas seulement le nombre N de faisceaux ultrasonores 

créés simultanément mais aussi la distance d entre deux faisceaux voisins. Si d est trop faible, les différents 

faisceaux interfèrent créant un champ d’émission complexe susceptible de dégrader la qualité de l’image. 

Ceci est illustré Figure II-12 où les variations spatiales du champ de pression engendré par un mode 

multibeam 16x sont données à la profondeur de focalisation des faisceaux. On observe la présence de 

lobes secondaires d’amplitude significative entre les faisceaux (à –13 dB).  

 

 

Figure II-12: interférences entre les faisceaux d’un mode multibeam 16x à la profondeur de 

focalisation 

 

 

Figure II-13: Critère d’indépendance des faisceaux ultrasonores en supposant des champs 

ultrasonores monochromatiques. 
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On peut définir simplement une condition d’indépendance des faisceaux, tout du moins à la profondeur 

de focalisation : deux faisceaux sont indépendants si leurs lobes principaux ainsi que leurs lobes 

secondaires ne se chevauchent pas (Figure II-13). 

En approximation monochromatique cela peut s’exprimer de la manière suivante : 

D
fd λ4≥  

où λ est la longueur d’onde, f la profondeur de focalisation et D l’ouverture active de la barrette.  

Dans notre configuration expérimentale cela correspond à une distance d’indépendance de 4 mm. On met 

ainsi en évidence le fait que la qualité du champ ultrasonore transmis dépend d’un nombre importants de 

paramètres expérimentaux (f, D, géométrie et taille de la barrette, taille de zone étudiée) rendant le mode 

multibeam très dépendant de la configuration choisie pour l’imagerie. D’où une question centrale pour la 

viabilité de ce mode : y-a-t-il un moyen de générer simultanément un nombre N quelconque de faisceaux 

dans un milieu donné de manière optimale (c'est-à-dire tels qu’ils soient indépendants les uns des autres) 

quel que soit la configuration expérimentale envisagée ? Nous présentons ici une réponse basée sur 

l’utilisation du filtre inverse spatio-temporel, outil développé au laboratoire Ondes et Acoustiques dans le 

cadre de l’étude sur la focalisation des ultrasons en milieux complexes [14-16]. Basé sur une formulation 

matricielle de la propagation d’ondes ultrasonores, le filtre inverse permet de s’approcher au plus près d’un 

champ de faisceaux indépendants (au sens des moindres carrés) quelles que soit la configuration 

expérimentale. Le paragraphe suivant (II.B.2) présente le formalisme et les principes du filtre inverse. 

Nous l’appliquons ensuite à l’imagerie ultrasonore au travers d’un exemple simple (II.B.3) avant d’étudier 

son apport au mode multibeam (II.B.4). L’ensemble des résultats présentés ont été obtenus aussi bien en 

simulation qu’en expérience. Les simulations ont été menées en utilisant le logiciel Field II. 

II.B.2. Le filtre inverse spatio-temporel 

• Formalisme 

Le filtre inverse se base sur une modélisation matricielle de la propagation d’ondes ultrasonores dans un 

milieu quelconque. Considérons une barrette ultrasonore linéaire composée de N transducteurs 

piézoélectriques et un plan de contrôle dans lequel sont disposés M transducteurs écoutant les signaux 

émis par la barrette. La disposition du montage est montrée Figure II-14. Entre ces deux plans se situe 

notre milieu d’étude. On définit la réponse impulsionnelle du milieu )(th ji entre l’émetteur « i » et le 

récepteur « j » comme le signal temporel enregistré par l’élément j dû à l’émission d’un Dirac temporel par 

le transducteur « i ». Les réponses impulsionnelles pour chaque couple émetteur-récepteur ( ] 1[ Ni ∈  et  

] 1[ Mj ∈ )  peuvent ainsi être définies et rassemblées dans une matrice [ ]
MjNiji thtH

≤≤
=

,
)()( appelée la 

matrice de propagation du milieu et contenant toute la physique de la propagation des ondes ultrasonores 

entre les deux plans d’observations. 

Si ei(t), 1≤i≤N, est le jeu de signaux émis par la barrette ultrasonore, alors l’ensemble des signaux 

enregistré fj(t), 1≤j≤M, dans le plan de contrôle s’écrit : 
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∑
=

⊗=
N

i
ijij tethtf

1
)()()( ,  1≤j≤M 

Ce qui revient à écrire dans le domaine de Fourier : 

∑
=

=
N

i
ijij EHF

1
)()()( ωωω ,  1≤j≤M 

On peut réécrire ce jeu d’équation sous une forme matricielle : 

(II-1) )()()( ωωω EHF =  

où E(ω) et F(ω) sont deux vecteurs colonnes contenant les transformées de Fourier des signaux transmis 

et reçus. La matrice [ ]
MjNiijhH

≤≤
=

,
)()( ωω décrit la propagation des ondes entre le plan de la barrette et 

le plan de contrôle pour une fréquence donnée ω. 

 

 

Figure II-14: Dispositif expérimental permettant  l’enregistrement de la matrice de  propagation 

du milieu. 

 

• Algorithme d’inversion 

L’équation (II-1) donne une description complète des phénomènes de propagation ultrasonore dans le 

milieu d’étude. Le filtre inverse intervient dans le cas où l’on souhaite créer un champ donné dans le plan 

de contrôle et calculer ce que l’on doit émettre pour l’obtenir. Dans ce cas le problème revient 

mathématiquement à inverser la matrice de propagation H. Soit O le vecteur des signaux définissant 

l’objectif à créer dans le plan de contrôle. Le champ d’émission à appliquer sur les transducteurs de la 

barrette d’émission s’écrit : 

)()()( 1 ωωω OHE −=  

L’inversion de la matrice de propagation H est un problème mal posé. Des petites erreurs sur H entraînent 

des divergences sur les champs calculés. Son inversion nécessite donc une étape de régularisation se basant 

sur une décomposition en valeur singulière de la matrice avant inversion : 

VUDH t=  

où U et V sont des matrices unitaires et D la matrice diagonale des valeurs singulières : 
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Son inverse s’écrit alors : 
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La régularisation consiste alors à mettre à zéro l’ensemble des valeurs singulières inverses divergentes. 

( )
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1 ωλ
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ω PPD
 

P est le nombre de valeur singulières ayant une signification physique. Il correspond au rang de la matrice 

de propagation.  On définit alors la matrice inverse régularisée : 

UDVH t11 ~~ −− =  

Le champ à émettre pour obtenir O est donc d’après le calcul par filtre inverse: 

)()(~)( 1 ωωω OHE −=  

Ce formalisme est à appliquer à l’ensemble des fréquences ω de la bande passante étudiée, on déduit, par 

transformée de Fourier inverse, les signaux temporels à appliquer sur les éléments de la barrette pour 

obtenir O. La matrice 1~ −H  n’étant pas l’inverse exact de la matrice de propagation, l’émission de E 

n’engendre pas exactement le champ O mais le champ F, approximation la plus proche de O au sens des 

moindres carrés ([17]).  

OHHHEF 1~ −== avec FO −  minimum au sens des moindres carrés. 

Le filtre inverse est donc un outil très puissant, car il s’applique à n’importe quel type de milieu de 

propagation, permettant de créer le champ que l’on désire dans une zone donnée du milieu d’étude (ou de 

s’en approcher au plus près). 

 

• Interprétation physique 

Les grandeurs mathématiques introduites peuvent être pour certaines interprétées physiquement. C’est en 

particulier le cas du rang P de la matrice de propagation. Il correspond au nombre de degrés de liberté du 

système  « barrette-milieu-plan de contrôle »  considéré. M. Tanter [15] a montré qu’à une fréquence 

donnée, le rang de la matrice Pω est lié à la quantité d’information pouvant être transmise de la barrette au 

plan de contrôle. En approximation de Fresnel cela s’exprime simplement :  

δλω
L

F
LDP ==  
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L et D sont respectivement les dimensions de la barrette et du plan de contrôle (voir Figure II-14), F la 

distance entre les deux et λ la longueur d’onde du signal. Pω correspond donc au nombre de taches focales 

pouvant être créées par la barrette dans le plan de contrôle. Ce nombre Pω augmente linéairement avec la 

fréquence ω du signal, la taille de la tache focale δ étant proportionnelle à λ. Le nombre final P de degrés 

de liberté est donc la somme sur toutes les fréquences du signal considéré des nombres Pω. P peut 

s’écrire :  

).(
max

min

TBLdPTP ∆∆×≅∆= ∫ δ
ω

ω

ω
ω  

∆T est la durée du signal d’émission, ∆B sa bande passante et δ la taille de la tache focale à la fréquence 

centrale du signal. P correspond donc à la multiplication du nombre de grains d’information spatiaux 

pouvant être transmis par la barrette au plan de contrôle à la fréquence centrale du signal par le nombre de 

grains d’information temporels contenus dans le signal d’émission considéré.  

 

 

Figure II-15: ensemble des valeurs singulières pour chaque fréquence de la bande passante 

 

La Figure II-15 montre un exemple de l’ensemble des valeurs singulières physiquement significatives pour 

chaque fréquence ω de la bande passante du signal considéré. Le nombre P varie bien linéairement avec la 

fréquence. Les variations d’amplitude des valeurs singulières en fonction de la fréquence correspondent à 

la bande passante du signal émis par la barrette. 

II.B.3. Application à une focalisation simple 

Le filtre inverse est ici appliqué à l’imagerie échographique et illustré par un exemple simple : la 

focalisation optimale d’un faisceau ultrasonore à une profondeur donnée.  

II.B.3.a) Simulation 

Considérons une barrette échographique de 128 éléments séparés de 0.33 mm et de fréquence centrale 4.3 

MHz. Le plan de contrôle est situé dans le plan focal du faisceau que l’on étudie. Il est composé de 200 

récepteurs séparés de 0.2 mm. La focale est fixée à 40 mm. La simulation prend en compte la directivité 

des transducteurs de la barrette et suppose une atténuation ultrasonore dans le milieu de 0.6 
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dB/cm/MHz. Le vecteur spatio-temporel des signaux enregistrés sur le plan des récepteurs après 

focalisation d’un faisceau ultrasonore par l’ensemble de la barrette d’émission est donnée Figure II-16.  

                  

Figure II-16: Matrice spatio-temporelle sur le plan de contrôle (droite) due à une focalisation d’un 

faisceau ultrasonore (gauche) 

 

On reconnaît la tache focale spatio-temporelle ainsi que les classiques moustaches de diffraction de part et 

d’autre de la tache, souvent responsables d’un perte de contraste sur l’image échographique. L’objectif ici 

est d’étudier si la barrette est capable de focaliser une faisceau ultrasonore sans moustaches de diffraction. 

L’objectif spatio-temporel O du filtre inverse est donc la matrice montrée Figure II-17: la tache focale de 

diffraction débarrassée de ses moustaches. La matrice de propagation entre la barrette et la plan de 

contrôle est simulée et l’algorithme du filtre inverse, donnée au II.B.2, est utilisée pour calculer le champ à 

émettre dans l’objectif d’annuler les moustaches de diffraction. 

 

 

Figure II-17: Objectif du filtre inverse 

 

Ce champ E est donné Figure II-18. Le champ à émettre est tout à fait identique à celui donné par une loi 

focale géométrique classique, avec une apodisation particulière. 
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Figure II-18: matrice d’émission E(t) (gauche) et son apodisation correspondante (droite) c’est-à-

dire la variation en amplitude du maximum temporel sur les éléments de la barrette. 

 

 

Figure II-19: Tache focale classique et obtenue par filtrage inverse 

 

 

Figure II-20 : Tache focale classique et obtenue par filtre inverse.  

 

Le champ réel obtenu sur le plan de contrôle par émission du champ E est donné Figure II-19 et comparé 

au champ de focalisation classique. Si la suppression des moustaches n’est pas totale, on constate une 
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nette diminution de leur amplitude par rapport à une focalisation classique. Les variations spatiales du 

maximum temporel du champ sont données Figure II-20. Elles permettent une meilleure quantification 

des avantages du filtre inverse. La méthode permet d’abaisser les lobes secondaires de 5 dB tout en 

gardant la même qualité de focalisation c'est-à-dire la même résolution d’image. Ce gain se fait au 

détriment d’une petite diminution de l’amplitude absolue du pic principale de 1 dB. Le filtrage inverse 

permet donc de diminuer de façon significative les lobes secondaires dûs aux moustaches de diffraction et 

cela en appliquant une apodisation spécifique à la loi de focalisation classique. Cette apodisation, 

contrairement aux apodisations classiquement utilisées telles que celle de Hanning, ne dégrade pas la 

résolution du système.  

II.B.3.b) Expérience 

Le même protocole a été réalisé expérimentalement en utilisant une sonde Vermon dont les paramètres 

sont identiques à ceux utilisés en simulation (128 éléments, 0.33 mm de pas et 4.3 MHz de fréquence 

centrale). La sonde est plongée dans une cuve d’eau dans laquelle un hydrophone calibré (PVDF 0.4 mm, 

SEA, Soquel), lié à un système de translation tridimensionnel motorisé, permet d’acquérir 

expérimentalement les champs ultrasonores ainsi que la matrice de propagation. Le protocole 

expérimental est illustré Figure II-21. L’hydrophone se translate sur l’ensemble du plan de contrôle, dont 

les caractéristiques sont similaires à celui considéré en simulation : une ligne de récepteurs dans le plan de 

la barrette, à la profondeur de focalisation du faisceau ultrasonore (40mm). La matrice de propagation est 

acquise en activant successivement chaque élément de la barrette et en enregistrant le champ ultrasonore 

résultant dans le plan de contrôle. L’émission d’un pulse par chaque élément de la barrette est répétée 

suffisamment de fois pour permettre à l’hydrophone de couvrir l’ensemble du plan de contrôle.  

 

Figure II-21: acquisition de la matrice de propagation et des champs ultrasonores dans le plan de 

contrôle 

 

Une fois la matrice acquise, le champ spatio-temporel dans le plan de contrôle qui résulte d’une 

focalisation d’un faisceau ultrasonore par l’ensemble des éléments de la barrette est enregistré. L’objectif O 

du filtre inverse est déterminé en annulant les lobes secondaires de la tache de focalisation obtenue. 

L’algorithme du filtre inverse est alors appliqué à ces données et le champ à émettre est calculé puis ré-
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émis expérimentalement par la barrette. La tache obtenue est alors comparée à celle obtenue initialement. 

Dans la configuration expérimentale le plan de contrôle a une largeur de 10mm et le pas spatial est de 0.1 

mm. Les résultats sont montrés Figure II-22 et comparés aux simulations. 

 

 

Figure II-22: taches focales classique et par filtre inverse en simulation (gauche) et en expérience 

(droite). 

 

On constate que la focalisation par filtre inverse est plus propre que la focalisation classique en expérience. 

Ceci confirme les résultats obtenus en simulation. Une comparaison fine des résultats expérimentaux et 

simulés permet de faire deux remarques : d’une part la tache focale expérimentale est plus large et les lobes 

secondaires moins visibles qu’en simulation. Ceci est dû à la résolution de l’hydrophone utilisé qui ne 

dépasse pas les 0.4mm. L’acquisition de tache focale tous les 0.1mm dans le plan de contrôle entraîne 

donc un moyennage spatial inévitable expliquant ces différences. D’autre part l’amélioration apportée par 

le filtre inverse est plus significative en expérience qu’en simulation : Alors que le niveau de lobes est 

diminué de 5 dB en simulation, il atteint les 10 dB en expérience, ce qui est tout à fait significatif. Ceci est 

une propriété intéressante particulière au filtre inverse: pour atteindre son objectif l’algorithme va 

compenser les éventuels défauts expérimentaux du matériel utilisé. Des réponses impulsionnelles moins 

larges ou moins intenses de certains éléments de la barrette, qui entraînent une dégradation de la 

focalisation, vont être corrigées par le filtrage pour optimiser la focalisation et s’approcher au plus près de 

l’objectif. Finalement, dans ce cas simple (la focalisation d’un faisceau ultrasonore), le filtre inverse permet, 

en optimisant l’apodisation de la loi focale d’émission et en corrigeant naturellement les défauts de la 

barrette, d’obtenir une focalisation tout à fait propre, avec des moustaches de diffraction négligeables, tout 

en gardant la résolution du faisceau induit. La Figure II-23 illustre ceci en montrant l’apodisation 

expérimentale calculée par filtre inverse nécessaire pour focaliser proprement et comparée au résultat 

simulé. Bien qu’ayant une allure globale identique à l’apodisation théorique, elle possède des variations 

d’amplitude sur certains éléments mettant en valeur la correction des défauts de la barrette. Ces résultats se 
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font au prix d’une diminution de l’amplitude absolue du pic expérimental de 3 dB. Cette étude, 

volontairement axée  sur un exemple simple, permet d’appréhender toutes les subtilités de l’algorithme du 

filtre inverse et de comprendre son fonctionnement et son utilité. Nous nous attachons dans le paragraphe 

suivant à l’appliquer au mode multibeam. 

 

 

Figure II-23: Apodisation expérimentale 

 

II.B.4. Application du filtre inverse au mode multibeam 

Considérons le champ ultrasonore spatio-temporel induit par un mode multibeam 16x sur un plan de 

contrôle situé dans le plan de l’image à la profondeur de focalisation. Celui-ci s’étend non plus sur 2 mm 

mais sur l’ensemble de l’ouverture de la barrette de manière à enregistrer les focales de tous les faisceaux. 

Le champ spatio-temporel est montré Figure II-24 ainsi que l’évolution spatiale de son maximum 

temporel.  

 

 

Figure II-24: Taches focales créées par un mode multibeam dans le plan focal. 
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Les interférences entre les différents faisceaux induisent clairement un champ ultrasonore complexe avec 

des lobes secondaires assez importants (à –13 dB). Nous ne sommes pas dans ce cas en condition 

d’indépendance des faisceaux. Une manière de réduire ces interférences, source potentielle d’artéfacts sur 

l’image et de créer un jeu de 16 faisceaux indépendants sans changer la configuration expérimentale est 

d’utiliser le filtre inverse. Nous fixons un objectif spatio-temporel O composé des 16 taches focales 

nettoyées des interférences parasites. Le champ à émettre pour approcher au plus près cet objectif est 

alors calculé par filtrage inverse, une fois acquise la matrice de propagation dans le plan de contrôle 

considéré. L’objectif O ainsi que la matrice spatio-temporelle à émettre E sont donnés Figure II-25.  Le 

champ E est assez proche d’une addition de lois focales dont chacune aurait été apodisée intelligemment 

pour coller à l’objectif final. Le champ spatio-temporel F obtenu par émission du champ E est donné 

Figure II-26 et comparé avec le cas d’une focalisation classique. 

 

 

Figure II-25: Objectif du filtre inverse pour le mode multibeam 16x (gauche) et champ d’émission 

déduit du filtre inverse (droite) 

 

 

Figure II-26: Champ de pression obtenu à la focale par multibeam classique (gauche) et par filtre 

inverse (droite). 
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On constate que le filtre inverse permet de nettoyer très efficacement l’ensemble des artéfacts du champ 

initial aussi bien spatialement que temporellement et d’engendrer ainsi un jeu de 16 faisceaux totalement 

indépendants sans toucher à la configuration de l’expérience. La Figure II-27 donnant les taches focales du 

champ de pression (maximum temporel du champ F) montre que les lobes secondaires entre les faisceaux 

ont tous été supprimés par filtre inverse. Le niveau de signal entre deux faisceaux voisins varie cependant 

en fonction de la position latérale. De –20 dB sur les bords du plan de contrôle, ce niveau atteint –40 dB 

au centre ce qui laisse supposer que l’algorithme du filtre inverse est plus efficace au centre.  

 

 

Figure II-27: Taches focales en mode multibeam avec et sans filtre inverse 

 

Ceci s’explique assez facilement en raisonnant sur le nombre de degrés de liberté du système. L’aptitude 

du filtre inverse à s’approcher d’un objectif en un point donné est directement liée au nombre de degrés 

de liberté spatiaux en ce point, c'est-à-dire, dans notre cas, à la taille de l’ouverture angulaire entre ce point 

et la barrette émettrice. Cette ouverture, maximale au centre du plan de contrôle, diminue quand on 

s’approche des bords expliquant l’allure des faisceaux obtenus par filtre inverse. 

 

Le filtre inverse apparaît donc comme une solution efficace pour créer un jeu de faisceau indépendants 

quelle que soit la configuration expérimentale envisagée. Ces résultats sont confirmés expérimentalement 

Figure II-28. Comme pour le cas du simple faisceau, le protocole expérimental est constitué de quatre 

étapes : 

- acquisition d’une matrice de propagation dans l’eau dans le plan de contrôle choisi. 

- création d’un mode multibeam 16x et enregistrement du champ résultant par l’hydrophone 

mobile. 

- calcul du champ E à émettre en utilisant l’algorithme du filtre inverse. 
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- émission de ce champ E par la barrette et enregistrement par l’hydrophone du champ focalisé 

résultant. Les résultats sont alors comparés avec la focalisation multibeam classique. 

 

 

Figure II-28: multibeam par filtre inverse expérimental  

 

Contrairement au cas d’une focalisation simple, les performances du filtre inverse en expérience sont 

inférieures à celles du filtre inverse en simulation. Alors qu’en simulation les lobes secondaires étaient 

entièrement supprimés et le niveau de signal entre les lobes atteignait –40 dB, les lobes secondaires 

expérimentaux ne sont pas complètement éliminés mais réduits de 10 à 15 dB par rapport à un multibeam 

classique. Ceci est dû au fait que certaines valeurs singulières utilisées par le filtre inverse pour focaliser 16 

faisceaux proprement sont noyées dans le bruit expérimental ou inaccessibles avec la dynamique limitée de 

notre électronique(8 bits +1 de signe).  

 

 

Figure II-29: maximums temporels des champs de pression créés en mode multibeam avec 

(droite) et sans (gauche) filtre inverse. 
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Dans les deux cas, le filtre inverse ne peut utiliser tous les degrés de liberté du système et ses performances 

s’en trouvent dégradées. Cela ne remet pas en question pour autant la méthode puisque les résultats 

expérimentaux peuvent être considérablement améliorés avec l’utilisation d’une meilleure électronique. 

Signalons que l’utilisation du filtre inverse, conçu pour optimiser le champ ultrasonore émis uniquement 

dans le plan focal de contrôle, permet également de le rendre plus propre aux autres profondeurs de la 

zone imagée. Ceci est illustré Figure II-29 ou les maxima des champs de pression induits par les deux 

types de focalisation sont calculés pour l’ensemble de la zones imagée. On constate que même en dehors 

de la zone focale, les interférences entre les champs de pression des différents faisceaux sont réduites. 

II.B.5. Conséquences de l’utilisation du filtre inverse sur les images échographiques 

L’utilisation du filtre inverse permet d’assurer une illumination propre du milieu en créant un jeu de 

faisceaux indépendants dont la qualité ne dépend plus des conditions expérimentales. Il est intéressant 

d’en mesurer les conséquences sur la qualité de l’image échographique finale. 

 

• Influence sur des diffuseurs forts 

Quatre diffuseurs forts ont été simulés et imagés en mode multibeam 16x avec et sans filtre inverse. Les 

résultats sont montrés Figure II-30. Les lobes parasites entourant les diffuseurs forts sont clairement 

réduits, essentiellement dans la direction axiale, permettant ainsi de réduire les artéfacts dûs à une 

illumination multibeam et d’améliorer la qualité de l’image. 

 

 

Figure II-30: image en mode multibeam d’une série de 4 diffuseurs forts avec (droite) et sans 

(gauche) filtre inverse. 

 

• Influence sur le contraste  

Un milieu contenant à la fois des diffuseurs forts, une inclusion anéchoïque et du speckle a été simulé. Le 

speckle peut être généré en simulant une répartition aléatoire de diffuseurs ponctuels dont la densité est de 

10 diffuseurs par cellule de résolution (volume de la tache focale, ou 1 mm3). Les images de ce milieu 

obtenues en mode multibeam avec et sans filtre inverse sont données Figure II-31. On constate une très 

faible amélioration du contraste de l’image lorsque l’on utilise le filtre inverse. Les signaux artificiels dans 
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l’inclusion anéchoïque ne sont cependant pas éliminés et l’augmentation du contraste n’est pas 

suffisamment significative pour être quantifiée (voir II.A.2). 

 

 

Figure II-31: : image en mode multibeam avec (droite) et sans (gauche) filtre inverse. 

  

• Discussion 

Le filtre inverse est un outil intéressant d’optimisation du mode d’imagerie multibeam, car il permet de 

trouver, dans n’importe quelle configuration, la façon la plus propre de créer un jeu de faisceaux focalisés 

dans le milieu d’étude. En ce sens, il rend le mode multibeam robuste, adaptable à n’importe quelles 

conditions expérimentales, et réduit les artéfacts sur l’image en éliminant les zones de champ de pression 

parasites qui peuvent être induites par les interférences d’une focalisation simultanée de plusieurs 

faisceaux. Il ne permet pas, en revanche, de s’affranchir complètement de la limitation la plus importante 

du mode multibeam : la perte en contraste de l’image. Pour cela de nouvelles solutions doivent être 

envisagées, les plus prometteuses étant d’adapter les beamforming et le traitement des signaux en 

réception à ce mode d’émission. Le paragraphe suivant donne quelques pistes à explorer dans le futur 

pour améliorer le contraste des images pour des modes multibeam à N élevé. 

 

IIII..CC..  QQuueellqquueess  ppiisstteess  ppoouurr  aamméélliioorreerr  llaa  qquuaalliittéé  dd’’iimmaaggeerriiee  dduu  mmooddee  

mmuullttiibbeeaamm  

Nous présentons ici quelques idées pour améliorer le contraste du mode multibeam. Chaque piste ouvre 

un champ d’investigation qui mérite d’être exploré mais qui dépasse largement le cadre de ces travaux de 

thèse. Notre objectif ici est juste de démontrer que les solutions existent et que leur étude peut 

transformer le mode multibeam en une solution très performante pour l’avenir de l’imagerie 

échographique, celui-ci offrant alors une augmentation de la cadence sans pratiquement aucun compromis 

sur la qualité de l’image mais au prix d’une plus grande flexibilité de la technologie d’émission. 
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II.C.1. Les excitations codées  

Un idée intéressante pour améliorer le contraste des images est de coupler le mode multibeam avec 

l’utilisation d’excitations codées. En ajoutant une signature temporelle différente à chaque faisceau d’une 

illumination donnée, on peut espérer distinguer leur influence respective sur le signal rétrodiffusé et 

éliminer la contribution des signaux hors axe sur l’image finale. Le principe est illustré Figure II-32. Les 

excitation codées, très utilisées dans le domaine des télécoms, commencent à émerger en imagerie 

ultrasonore car elles permettent une amélioration notable de la sensibilité du système. Beaucoup de 

groupes étudient leur apport pour le mode d’imagerie standard [18-20], pour des modes fonctionnels tels 

que le Color Flow [21] ou pour des applications plus proche de la notre [22, 23]. L’utilisation des codes en 

imagerie échographique implique une étape supplémentaire par rapport à une séquence d’imagerie 

standard. En effet, après illumination du milieu par le code temporel, les signaux rétrodiffusés enregistrés 

sont la convolution temporelle de la signature du milieu par le code émis par la barrette. Une étape de 

déconvolution (ou de compression) est donc nécessaire, avant le beamforming, pour retrouver la signature 

du milieu et reconstituer son image. Cette étape est réalisée par un filtre temporel (filtre adapté, filtre 

inverse…). La qualité de l’image finale dépend du taux de compression du filtre utilisé et du niveau de 

lobes de cette compression. Les images échographiques ayant un contraste typique de 70 à 80 dB, les 

niveaux des lobes de compression du code utilisé doivent atteindre au minimum ces valeurs. Cela se révèle 

être une condition extrêmement exigeante compte tenu de la largeur spectrale offerte par les transducteurs 

ultrasonores modernes. Seuls quelques types de codes, tels que les chirps [24] ou les codes de Golay [25], 

s’ils sont bien optimisés (en terme de durée ou largeur de spectre), sont capables aujourd’hui d’atteindre 

un tel niveau de compression.  

 

 

Figure II-32: Principe du couplage du mode multibeam avec l’utilisation d’excitations codées. 
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Dans le cas du couplage du mode multibeam avec des excitations codées, les exigences sont encore plus 

fortes : nous devons trouver un jeu de N codes qui, non seulement ont une qualité de compression 

adaptée à l’imagerie échographique, mais ont aussi un degré d’indépendance les uns par rapport aux autres 

de manière à pouvoir distinguer leurs signatures sur les signaux rétrodiffusés. L’indépendance de deux 

codes est définie comme la nullité de la fonction temporelle résultant de l’application du filtre de 

compression d’un des codes à l’autre code. Signalons que ces conditions peuvent être allégées dans la 

mesure où une ligne de l’image n’est influencée que par les signaux hors axe provenant de quelques 

faisceaux voisins (voir Figure II-11) et non de l’ensemble des N faisceaux focalisés simultanément. On 

peut donc se contenter de trouver un jeu de M codes (où M<N, M étant de l’ordre de 2 à 6) à répéter le 

long des N faisceaux. Bien qu’ayant mené une étude assez poussée sur ce problème, nous n’avons pas 

trouvé de jeu d’émissions codées satisfaisant ces deux conditions dans la bande passante des transducteurs 

ultrasonores. Nous n’entrerons donc pas plus dans le détail sur ce sujet, mais la nécessité de mener 

d’autres études, soit pour trouver ce jeu de codes, soit pour prouver l’insolubilité du problème, est 

indiscutable. 

II.C.2. Le filtre  inverse en réception 

Une autre voie à explorer consiste travailler sur l’étape de beamforming afin de l’optimiser pour le mode 

multibeam [26, 27]. Dans cette perspective, l’utilisation d’un outil comme le filtre inverse spatio-temporel 

peut s’avérer intéressante. Nous avons estimé au II.B.3 la meilleure façon de focaliser un faisceau 

ultrasonore à une profondeur donnée en minimisant les signaux hors axes (les moustaches de diffraction). 

Pour parvenir à une focalisation optimale, l’apodisation donnée Figure II-18 doit être appliquée au signal 

d‘émission standard. Les étapes d’émission et de réception étant totalement équivalentes en imagerie 

échographique, nous pouvons affirmer que l’application de cette même apodisation en réception avant 

l’étape de beamforming est la solution optimale pour isoler les signaux provenant d’une tache focale et 

réduire l’amplitude des signaux hors axe. Pour illustrer cela nous présentons une simulation où trois 

faisceaux ont été focalisés dans une zone de 5mm de largeur. La réponse impulsionnelle de diffraction 

après émission-réception est ensuite calculée pour un beamforming le long de la ligne centrale avec trois 

apodisations en réception différentes : une apodisation plane, une apodisation de Hanning et une 

apodisation calculée par filtre inverse. Le champ de pression qui en résulte dans la zone d’ étude ainsi que 

la forme des trois apodisations utilisées sont donnés Figure II-33. Les résultats sont montrés Figure II-34 

où les trois réponses impulsionnelles sont comparées à la profondeur de focalisation. L’influence des deux 

faisceaux excentrés sur la ligne centrale de l’image est mise en évidence par le réponse impulsionnelle de 

diffraction. Le niveaux des lobes parasites se situe à –13 dB dans le cas d’une apodisation plane et ne 

diminue pas avec l’utilisation d’une fenêtre de Hanning. On observe en revanche dans ce dernier cas un 

élargissement des lobes, synonyme de perte de résolution sur l’image. L’utilisation de l’apodisation calculée 

par filtre inverse permet, elle, une diminution de 5dB (de –13 à 18 dB) de l’influence relative des lobes 

latéraux par rapport au lobe principal démontrant la capacité du filtre inverse à réduire l’amplitude des 

signaux hors axe pour une ligne donnée de l’image. 
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Figure II-33: champ de pression créé par la focalisation simultanée de 3 faisceaux (gauche) et 

apodisations utilisées en réception pour isoler la ligne centrale de l’image (droite). 

 

 

Figure II-34: réponse impulsionnelle de diffraction pour les trois beamforming. 

 



Chapitre II – Mode Ultrarapide pour l’Imagerie 

 53

Le calcul par filtre inverse des apodisations à appliquer en réception pour chaque profondeur d’une ligne 

et pour chaque ligne de l’image permettra donc une augmentation significative du contraste final de 

l’image échographique. 

II.C.3. Traitement d’image : PARCA  

Des solutions pour se rapprocher d’une qualité d’image optimale en mode multibeam peuvent également 

être envisagées en traitement d’image. Citons ici une approche prometteuse basée sur la méthode PARCA. 

Cette méthode, introduite par le groupe d’O’Donnell [28, 29], se base sur une estimation des signaux hors 

axe présents sur une ligne donnée de l’image ultrasonore puis leur compensation. A l’origine conçue pour 

éliminer les artéfacts engendrés par les lobes secondaires et de réseaux des faisceaux ultrasonores, elle peut 

parfaitement s’appliquer au mode multibeam puisque les faisceaux voisins d’une ligne donnée peuvent être 

considérés lors du beamforming comme des sortes de lobes très intenses dont on cherche à minimiser 

l’influence. L’estimation des signaux hors axe se fait en beamformant, pour chaque illumination, 

l’ensemble des lignes ultrasonores de l’image échographique. On obtient ainsi une matrice spatio-

temporelle de signaux qui ne devrait, dans le cas idéal, ne comporter de signaux non nuls que le long de la 

ligne éclairée. Cette matrice permet de créer une sorte d’empreinte digitale des signaux hors axes. En 

adoptant un formalisme matriciel identique à celui utilisé pour le filtre inverse, on peut exprimer, dans le 

domaine de Fourier, la relation entre cette matrice de signaux et les sources ultrasonores du milieu. Cette 

matrice se réduit pour chaque fréquence à un vecteur complexe x vérifiant la relation :  

x=Ba 

où a est le vecteur complexe des sources ultrasonores du milieu et B une matrice qui décrit la convolution 

de ces sources avec les faisceaux de réception créée par l’étape de beamforming. Le principe de la 

méthode PARCA est d’estimer, par une technique de minimisation de l’erreur par moindres carrés 

adaptée, le vecteur des sources a. On peut ainsi isoler les sources responsables des signaux hors axes et 

compenser leur contribution au signal échographique de la ligne étudiée. Ce traitement, réitéré pour 

chaque ligne de l’image, est équivalent à une sorte de pondération locale intelligente de l’image 

échographique destinée à réduire la contribution des signaux hors axe. Cette méthode a été testée sur des 

données expérimentales dans des conditions très simples et illustratives. Un gel homogène contenant une 

inclusion échogène a été fabriquée. Le reste du gel est complètement transparent aux ultrasons. Une image 

en mode multibeam 16x a été acquise par l’échographe ultrarapide puis traité selon l’approche PARCA. La 

configuration expérimentale, ainsi que les images correspondant à un mode multibeam 16x avec et sans 

traitement par l’algorithme PARCA sont montrées Figure II-35.  Sans traitement d’image, l’image de 

l’inclusion présente des bavures très nettes mettant en évidence les artéfacts dûs à la présence de signaux 

hors axe sur des lignes de l’image où il ne devrait y avoir aucun signal. Après traitement par PARCA, ces 

artéfacts sont pratiquement éliminés donnant une image de l’inclusion échogène nettement plus propre. 

Des techniques de traitement d’images tel que PARCA peuvent donc se révéler très utiles pour 

l’amélioration de la qualité des images en mode multibeam. C’est une direction à explorer, tout en gardant 
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à l’esprit que des travaux supplémentaires sont nécessaires pour vérifier les performances et la robustesse 

de l’algorithme en conditions plus complexes. 

 

 

Figure II-35: images ultrasonores de l’inclusion échogène en multibeam 16x avec (droite) et sans 

(milieu) traitement par PARCA. 
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CHAPITRE III 

 

L’IMAGERIE ULTRARAPIDE POUR LA DETECTION DE 

MOUVEMENT RAPIDES: 

LE MODE « ONDE PLANE » 
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IIIIII..  LL’’IIMMAAGGEERRIIEE  UULLTTRRAARRAAPPIIDDEE  PPOOUURR  LLAA  DDEETTEECCTTIIOONN  

DDEE  MMOOUUVVEEMMEENNTTSS  RRAAPPIIDDEESS  ::  LLEE  MMOODDEE  OONNDDEE  PPLLAANNEE  
 

Le mode multibeam propose une stratégie pour augmenter la cadence d’imagerie des systèmes 

échographiques tout en gardant une haute qualité d’image. Il répond notamment à un besoin de l’imagerie 

échographique aujourd’hui : fournir la même richesse de diagnostic en imagerie 3D qu’en 2D, le tout en 

temps réel. Des modes tels que l’imagerie couleur des écoulements sanguins, très exigeants en terme de 

qualité et de cadence d’imagerie, pourraient être considérablement améliorés dans leur version 3D en 

utilisant l’approche multibeam. Nous avons voulu ici aller plus loin que de proposer des outils à 

l’échographie standard en étudiant des modes encore totalement inexploités en imagerie échographique. 

C’est la cas du mode « onde plane », moins performant en terme de qualité d’image, mais permettant 

d’atteindre des cadences d’imagerie 100 fois supérieures aux cadences classiques des échographes 

commerciaux. Dépassant alors largement les cadences nécessaires pour une imagerie temps réel (entre 20 

et 50 Hz), ce mode offre une résolution temporelle permettant d’imager des mouvements jusqu’alors 

indétectables en imagerie échographique. Quels types de mouvements peuvent être détectés ? Quelle 

utilité ont-ils? Peut-on, en les étudiant, enrichir la qualité du diagnostic fourni par imagerie 

échographique ? Nous proposons dans la suite de ce manuscrit un début de réponse à ces questions en 

démontrant que le mode onde plane permet, par exemple, l’imagerie de vibrations mécaniques basses 

fréquences (<1000 Hz) dans le corps humain. Nous démontrons que ces vibrations, si elles sont 

astucieusement créées et mesurées, permettent une imagerie quantitative des propriétés mécaniques des 

tissus. On a alors accès à une information nouvelle, à laquelle l’échographie est tout à fait insensible 

aujourd’hui, qui permettrait d’enrichir considérablement le diagnostic des appareils échographiques en les 

rendant, entre autre, capables de détecter et de caractériser des tumeurs cancéreuses. Avant d’étudier plus 

en détail cette application de l’imagerie ultrarapide, nous nous intéressons dans ce chapitre aux outils 

utilisés pour la détection et l’imagerie de mouvements rapides en mode onde plane. Un algorithme de 

mesure de mouvements adapté aux cadences ultrarapides est présenté (III.A). Ses performances sont 

ensuite évaluées. Il est en particulier intéressant d’analyser si la réduction de la qualité d’image en mode 

onde plane n’entraîne pas de dégradations trop importantes sur la mesure de mouvements. Cette étude est 

fondamentale pour la consistance des résultats présentés par la suite. Après avoir présenté l’algorithme de 

mesure de mouvement, nous mettons en évidence et expliquons les dégradations engendrées par 

l’utilisation du mode onde plane sur la mesure de mouvement comparé à un mode d’imagerie classique 

(III.B). L’importance de ces dégradations et leurs conséquences sur la robustesse du mode fonctionnel 

ultrarapide sont discutées. Enfin, une solution pour améliorer la qualité de la mesure est proposée au III.C.  
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IIIIII..AA..  DDéétteeccttiioonn  ddee  mmoouuvveemmeenntt  eenn  iimmaaggeerriiee  éécchhooggrraapphhiiqquuee  uullttrraarraappiiddee  

III.A.1. Généralités 

La mesure de mouvement en imagerie échographique est essentiellement basée sur des techniques 

reposant sur l’effet Doppler. Le décalage fréquentiel entre les signaux émis et reçus donne une estimation 

de la projection de la vitesse des tissus sur l’axe du faisceau ultrasonore. Plusieurs modes d’imagerie 

fonctionnels sont proposés sur les échographes. La plupart sont dédiés à la mesure d’écoulements 

sanguins, les cadences des échographes étant particulièrement bien adaptées à l’imagerie de ces 

phénomènes :  

- CW (Continuous wave) Doppler: C’est le mode le plus simple et une application directe de l’effet 

Doppler. Un faisceau ultrasonore monochromatique éclaire les tissus et la fréquence Doppler est 

extraite, par démodulation, des signaux rétro-diffusés. Elle fournit une estimation globale et non 

localisée de la vitesse des écoulements dans l’axe du faisceau ultrasonore.   

- PW (Pulsed wave) Doppler : Ce mode donne une estimation directionnelle et locale du champ 

des vitesses en envoyant des trains d’ondes focalisés dans une zone choisie et en analysant le 

contenu spectral des signaux rétrodiffusés. Il permet en particulier le diagnostic de sténoses ou de 

complications vasculaires. 

- Color Flow : C’est une imagerie bidimensionnelle des écoulements sanguins, les vitesses mesurées 

étant codées en niveau de couleur. L’estimation de vitesse le long d’un ligne de l’image se fait en 

l’éclairant par une série plusieurs trains d’ondes focalisés (typiquement 8 à 10 pulses) envoyés à 

une cadence fixe (PRF). Une mesure locale par autocorrélation du déphasage entre les signaux 

rétrodiffusés de chaque tir de la série permet une estimation de la vitesse d’écoulement. La qualité 

de la mesure dépend du PRF et du nombre de trains d’ondes utilisés. Elle s’accroît au détriment 

de la cadence d’imagerie. 

- Tissue Doppler Imaging (TDI) : C’est l’analogue du mode Color Flow adapté à la mesure de 

mouvement des tissus.  

 

La Figure III-1 montre une image typique d’échographie fonctionnelle dans laquelle trois modes sont 

affichés simultanément : le mode d’imagerie classique, le mode PW Doppler et  le Color Flow.  Nous 

souhaitons utiliser, dans notre cas, un algorithme de mesure de mouvement qui ait les mêmes propriétés 

que ceux du TDI (imagerie bidimensionnelle et directionnelle des mouvements tissulaires) mais avec deux 

conditions supplémentaires : 

- la cadence d’imagerie des mouvements est identique à celle de l’imagerie échographique 

ultrarapide utilisée pour son estimation.  

- La mesure de mouvement ne doit pas être plafonnée en amplitude par les limites intrinsèques de 

l’algorithme. 
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Figure III-1: mode fonctionnel de l’échographe Philips iU22. Image d’une carotide humaine, avec 

visualisation de l’écoulement sanguin par Color Flow et mesure du spectre Doppler (PW) en un 

endroit donné de l’écoulement sur quelques cycles cardiaques. (Source : www.philips.com)  

 

Si l’algorithme de mesure de mouvement utilisé en TDI ou en Color Flow est robuste et peu lourd à 

mettre en œuvre en terme de temps de calcul, il n’est pas capable de fournir la cadence d’imagerie des 

déplacements souhaitée puisque chaque mesure impose entre trois et dix illuminations ultrasonores. Il est 

également limité en terme d’amplitude de déplacements, mesurée par la fréquence de répétition (PRF) de 

la série de tirs nécessaires à la mesure. Nous avons donc adopté une autre méthode de mesure de 

mouvement, basée non pas sur une mesure de phase entre plusieurs échantillons de signaux, mais sur une 

corrélation temporelle entre les signaux avant et après mouvement. Ses principes sont détaillés ci-dessous. 

III.A.2. L’interférométrie speckle ultrasonore 

La technique de mesure de mouvement adaptée à l’imagerie échographique ultrarapide a été proposée et 

étudiée par Stefan Catheline au cours de sa thèse au LOA [30, 31]. Elle consiste à comparer des images 

échographiques en intercorrélant deux à deux leurs lignes ultrasonores. Elle fournit, comme toutes les 

techniques de mesure de mouvements basées sur les ultrasons, une estimation unidimensionnelle du 

mouvement correspondant à la projection du vecteur déplacement le long de l’axe du faisceau ultrasonore.  

III.A.2.a) L’algorithme 

Pour l’illustrer considérons deux images échographiques du même milieu acquises grâce à deux 

illuminations planes successives. Nous cherchons à estimer le champ de déplacements induit dans le 

milieu entre les deux illuminations successives. Nous comparons pour cela les deux images ligne par ligne. 
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Isolons la ligne i de chaque image (i∈ [1 N], N étant le nombre de lignes d’une image). La mesure de 

mouvement le long de la ligne ultrasonore se décompose en trois étapes : 

• Fractionnement temporel de la ligne. 

La ligne est découpée en plusieurs fenêtres temporelles comme l’illustre la Figure III-2. Chaque fragment 

de signal représente la signature acoustique d’un petit volume de diffuseurs situé à une profondeur donnée 

et sera utilisé pour effectuer une mesure locale de mouvement à la profondeur considérée. Les fenêtres 

peuvent se suivre comme montré sur la Figure III-2 ou s’enchevêtrer permettant ainsi un meilleur 

échantillonnage temporel de la mesure de mouvement. La taille des fenêtres ainsi que le taux de 

recouvrement de celles-ci sont des paramètres à optimiser et seront discutés par la suite.   

 

 

Figure III-2: découpage d’une ligne donnée en plusieurs fenêtres temporelles 

 

• Mesure locale de mouvement  

Le signal temporel d’une fenêtre donnée de la ligne i de la première image est isolé et intercorrélé avec la 

totalité du signal temporel de la ligne i de la seconde image. Ceci est illustré Figure III-3.  

 

 

Figure III-3: Intercorrélation des signaux ultrasonores pour une mesure locale du déplacement. 

 

On en déduit une fonction de corrélation temporelle R(t) définie mathématiquement par l’expression : 
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c(x,y) étant l’intercorrélation entre les signaux x(t) de la ligne de la première image et y(t) de la ligne de la 

deuxième image. L’abscisse de son maximum donne une estimation du déplacement axial d subi par le 

petit volume de diffuseurs : 

2
tcd ∆

=  

où c est la vitesse des ondes ultrasonores et ∆t l’abscisse temporelle du maximum de la fonction de 

corrélation. L’estimation du décalage ∆t est obtenue en interpolant la fonction de corrélation au voisinage 

de son maximum par une fonction parabolique. Ceci est illustré Figure III-4. 

 

 

Figure III-4: calcul de l’abscisse du maximum d’intercorrélation par interpolation parabolique. 

 

Une fois les coefficients a et b du polynôme du deuxième ordre estimés, l’abscisse se déduit simplement : 

a
bt
2

=∆  

Cette approche permet d’augmenter la précision de mesure du champ de déplacements, puisqu’elle n’est 

alors plus limitée par la fréquence d’échantillonnage temporelle des signaux ultrasonore. 

• Itération de la mesure 

L’algorithme est appliqué à toute les fenêtres de la ligne ultrasonore considéré, l’ensemble étant réitéré 

pour toutes les lignes de l’image échographique. On en déduit une estimation du champ de déplacement 

induit dans le milieu entre les deux illuminations ultrasonores dans l’ensemble de la zone imagée par le 

système.  

III.A.2.b) Paramètres et qualité de la mesure 

La qualité de la corrélation, donc de la carte des déplacements, dépend de certains paramètres qu’il 

convient d’ajuster au mieux : 
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- La longueur de la fenêtre de corrélation : Elle doit être suffisamment grande pour être représentative du 

milieu que l’on éclaire. Etant donné que le train d’ondes ultrasonores est typiquement un pulse de 2 

ou 3 λ , une fenêtre de l’ordre de 8 λ  est idéale pour représenter la signature acoustique d’un groupe 

de diffuseurs du milieu.  Elle ne doit pas être également trop grande au risque de moyenner les 

déplacements engendrés dans le milieu. 

- La longueur de recouvrement : Elle correspond au pourcentage de recouvrement entre deux fenêtres 

consécutives. C’est le paramètre qui fixe le nombre de fenêtres de corrélation sur une ligne, donc le 

nombre de déplacements mesurés par ligne. On prend généralement un recouvrement de 50 % .   

- Coefficient de corrélation : Ce coefficient, qui correspond à la valeur du maximum de la fonction de 

corrélation, est représentatif de la qualité de la corrélation en chaque point. Il permet d’évaluer si le 

signal a changé d’une image à l’autre ou s’il s’est simplement translaté temporellement. Si un groupe 

de diffuseurs est sorti d’une tache focale (à cause, par exemple, d’un déplacement latéral de forte 

amplitude), les signaux rétrodiffusés provenant de cette tache focale seront de nature différente entre 

deux images et le coefficient sera faible. Ce coefficient, compris entre 0 et 1, traduit donc la confiance 

que l’on peut accorder à la mesure du déplacement effectuée. La valeur seuil typique est au minimum 

de 0.9, les mesures donnant un coefficient de corrélation inférieur à ce seuil étant généralement 

éliminées. 

L’erreur sur la mesure de mouvement peut mathématiquement s’estimer par des considérations 

statistiques et s’exprime à l’aide de la formule de Cramer-Rao [30]. Elle est de l’ordre du micromètre. 

Remarquons que sans l’interpolation parabolique, compte tenu des propriétés de l’échographe ultrarapide 

(fréquence d’échantillonnage des signaux de 50 MHz), celle-ci serait limitée à 15 µm. Cette analyse, 

effectuée par S. Catheline, permet également de justifier de manière précise l’optimisation des paramètres 

(que l’on a simplement évoquée de manière intuitive).  

III.A.2.c) Discussion 

L’algorithme présenté ci-dessus a été nommé interférométrie speckle ultrasonore. Il a été testé et validé 

expérimentalement lors de travaux précédents [31, 32]. Il permet une mesure locale directionnelle et une 

cartographie bidimensionnelle des mouvements tissulaires dans toute la zone imagée par l’appareil 

échographique. Son atout principal est de fournir une estimation précise du champ de déplacement sans 

aucune dégradation de la cadence d’imagerie, le calcul se faisant sur des paires successives d’images 

échographiques. Son couplage avec le mode onde plane permet ainsi d’atteindre des cadences d’imagerie 

des mouvements tissulaires de plusieurs milliers de Hz et ouvre un champ d’investigation que nous nous 

proposons d’explorer dans les  prochains chapitres. Si ce couplage a déjà été utilisé par le passé pour la 

mesure expérimentale de mouvements tissulaires rapides [33], aucune étude sur la qualité de l’estimation 

de mouvement fournie n’a été menée à ce jour. En particulier les dégradations de l’image échographique 

engendrées par l’utilisation des modes ultrarapides, mises en évidence au chapitre précédent, peuvent avoir 

des conséquences sur la qualité de l’estimateur. Nous nous proposons d’étudier ce point au paragraphe 

suivant. 
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IIIIII..BB..  IInnfflluueennccee  dduu  mmooddee  OOnnddee  PPllaannee  ssuurr  llaa  ddéétteeccttiioonn  ddee  mmoouuvveemmeenntt  

III.B.1. Risques potentiels 

La robustesse et la qualité de l’algorithme de mesure de mouvement sont intrinsèquement liées aux 

propriétés des images ultrasonores sur lesquelles il se base. Son couplage avec le mode d’imagerie 

échographique onde plane pour la mesure de mouvements rapides implique donc un certain nombre de 

dégradations qu’il convient d’analyser. Comparé à une mode d’imagerie standard, le mode onde plane 

fournit une qualité d’image inférieure mise en évidence et quantifiée au chapitre précédent. Rappelons que 

cette dégradation porte sur trois paramètres : 

- La résolution de l’image : l’absence de focalisation à l’émission augmente la taille de la tache focale 

d’émission-réception et réduit ainsi la résolution latérale de l’image. 

- La sensibilité : la profondeur de pénétration de l’onde émise dans le milieu est pratiquement réduite 

d’un facteur 2 par rapport à une onde focalisée. 

- Le contraste : L’illumination plane renforce la présence de signaux hors axe sur les lignes de l’image 

dégradant la détection de zone anéchoiques ou à faible échogénéicité. 

Ces dégradations ont plusieurs conséquences sur la mesure de mouvement. La perte en résolution de 

l’image échographique est directement répercutée sur la carte des déplacements. Cette dégradation, 

inévitable, est beaucoup moins gênante en mode fonctionnel qu’en mode échographique puisque la 

majorité des mouvements imagés ont des variations spatiales dont la longueur d’onde (supérieure au cm) 

est nettement supérieure à la taille de la cellule de résolution du mode d’imagerie (inférieure au mm3). La 

dégradation de la sensibilité est également directement répercutée sur les cartes des déplacements. Cette 

limite est aussi gênante pour le mode échographique que pour le mode fonctionnel, la profondeur des 

zones étudiées s’en trouvant réduite. La sensibilité du système peut être éventuellement augmentée par 

l’utilisation d’émissions codées telle que des chirps. Les conséquences de la perte en contraste sont plus 

difficiles à quantifier. Ils doivent être étudiés plus en détails. Les risques de dégradation dûs à la présence 

de signaux hors axe sur l’image sont multiples:  

- une détection de mouvement artificielle correspondant à une mesure de déplacements dans une autre 

zone que celle réellement en mouvement. 

- Une dégradation de la qualité de la mesure de mouvement due à la présence de signaux parasites dans 

la zone en mouvement. 

Ces deux points sont analysés dans le paragraphe suivant. 

III.B.2. Etude des détériorations 

III.B.2.a) Mise en évidence 

La quantification des dégradations dues à la perte en contraste de l’image échographique résultant d’une 

illumination plane peut-être effectuée en simulation en utilisant des configurations d’imagerie très simples. 

Le logiciel de simulation utilisé est Field II. Pour mettre en évidence ces dégradations, nous avons simulé 
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un milieu acoustiquement homogène contenant une répartition aléatoire de diffuseurs acoustiques et 

imagé par un système échographique ayant les mêmes propriétés que l’échographe ultrarapide. Le nombre 

de diffuseurs par cellule de résolution du système d’imagerie doit être suffisant (ici égal à 10) pour 

reproduire le speckle acoustique de l’image. La taille du milieu est de 20mm par 30mm dans le plan de 

l’image écho et de 5mm dans le plan de l’élévation. Celle de la zone imagée (40mm par 40mm) a 

volontairement été choisie plus grande que le milieu lui-même. Une zone sphérique du milieu (de 10 mm 

de diamètre) a été mise en mouvement : une translation de 50 µm dans la direction axiale est appliquée à 

l’ensemble de ses diffuseurs. Une inclusion sphérique anéchoïque, c'est-à-dire ne contenant aucun 

diffuseurs ultrasonores, de même taille et voisine de la première, a également été créée. Cette dernière 

permettra de mettre en évidence la présence éventuelle de mouvements artificiels dûs au déplacement de 

la zone mobile voisine. La configuration ainsi qu’une image simulée du milieu correspondant sont données 

Figure III-4. Les caractéristiques ultrasonores de la barrette simulée sont les mêmes qu’au chapitre II 

(linéaire, 128 éléments, 4.3 Mhz de fréquence centrale, 0.33mm de pas inter-éléments) 

 

 

Figure III-5: configuration de la première simulation. Un milieu homogène de 20 par 30mm avec 

une zone sphérique mobile et une zone sphérique anéchoïque. 

 

Deux images échographiques du milieu, avant et après le déplacement de la zone sphérique, sont simulées 

et ce pour chaque mode d’imagerie (standard et onde plane). Un bruit blanc à –60 dB a été rajouté aux 

signaux ultrasonores pour mieux coller à des conditions expérimentales. L’algorithme de mesure de 

mouvement est alors appliqué à chacune de ces paires d’images. On en déduit des cartes du champ de 

déplacements induits dans le milieu ainsi que des coefficients de corrélation associés à la mesure. 

L’ensemble est montré Figure III-6. Plusieurs observations peuvent être déduites de ces résultats : tout 

d’abord, l’estimation du mouvement en mode standard est excellente. Le déplacement de 50 µm de la 

zone circulaire est quantitativement estimé, le reste de la zone imagée étant bien à zéro. La variance de la 
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mesure est quasi nulle. La qualité de l’estimation en mode standard est confirmée par l’observation de la 

carte des coefficient de corrélation. Traduisant la fiabilité que l’on peut accorder à la mesure, sa valeur est 

de 1 dans l’ensemble du milieu, en particulier à l’intérieur de zone circulaire mobile. Elle tombe à 0 aux 

endroits ne contenant pas de réponse acoustique, la corrélation entre des bruits blancs étant quasi nulle.  

 

 

Figure III-6: cartes des coefficients de corrélation et du champ de déplacement pour les deux 

modes d’imagerie considérés : le mode standard et le mode onde plane. 

 

En mode Onde Plane, la carte des coefficients de corrélation montre qu’il existe une corrélation entre les 

deux images même dans des zones où il n’est pas censé y avoir de signal acoustique. C’est le cas dans 

l’inclusion anéchoïque ainsi que sur les bords latéraux de la zone imagée. Cela met en évidence les limites 

du mode onde plane qui tend à faire baver la signature acoustique réelle du milieu considéré. Cela se 

traduit par la présence de signaux acoustiques là où il n’y en a pas et donc l’existence de coefficients de 

corrélation non nuls dans des endroits où ils devraient tendre vers zéro. Il en résulte deux dégradations de 

la mesure de mouvement, visibles sur la carte des déplacements ci-dessus : 

- la détection de mouvements parasites dans l’inclusion anéchoïque, censée être immobile. 

- l’augmentation de la variance de la mesure dans l’inclusion mobile en mode onde plane comparée 

au mode d’imagerie standard 
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III.B.2.b) Détection de mouvements parasites 

Cette dégradation peut apparaître comme une limite importante d’algorithme, réduisant la fiabilité de la  

détection de mouvement. Il est cependant à noter que le champ de déplacement artificiel s’apparente 

plutôt à du bruit qu’à un mouvement cohérent. Des astuces de traitement du signal peuvent aider à 

corriger ce type d’artéfacts. Un exemple serait de mettre un seuil sur la variance locale de la mesure 

permettant de distinguer les mouvements réels des parasites. La Figure III-7 montre une estimation de la 

carte de déplacements en mode onde plane en utilisant ce genre de seuillage, les artéfacts étant ainsi 

quasiment éliminés. Précisons que ce type de traitement, équivalent à un filtrage spatial, ne compromet pas 

la qualité des estimations, les variations spatiales des mouvements détectables étant de fréquence 

nettement inférieure à celle des déplacements parasites. 

 

 

Figure III-7: Carte de déplacements avec (droite) et sans (gauche) seuil de variance 

 

Une deuxième simulation a été menée pour étudier si ces mouvements parasites sont toujours détectés en 

présence de speckle ultrasonore.  

 

 

Figure III-8: configuration de la deuxième simulation. Un milieu homogène de 20 par 30mm avec 

une zone sphérique se déplaçant de 50 µm. 
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La configuration est donc la même que dans la première simulation sauf que des diffuseurs ultrasonores 

ont été ajoutés dans l’inclusion précédemment anéchoïque. La configuration et l’image simulée du milieu 

sont montrées Figure III-8. Le champ de déplacements calculé en mode onde plane est montré Figure 

III-9 et comparé à celui obtenu lors de la première simulation. Le champ de déplacements artificiel dans la 

zone de l’inclusion anéchoïque a disparu. En présence de diffuseurs acoustiques les effets parasites dus 

aux signaux hors axe sont donc négligeables, l’algorithme de mesure de mouvement y étant insensible. 

 

 

Figure III-9: champ de déplacements mesuré en mode onde plane avec (gauche) et sans (droite) 

inclusion anéchoïque. 

 

La détection de mouvements artificiels n’apparaît donc pas comme une limite fondamentale de la mesure 

de mouvement en imagerie ultrarapide. Ces artéfacts sont dans la plupart des cas négligeables et peuvent 

être supprimés par des techniques de traitement du signal. Une limitation plus importante mise en 

évidence dans les deux simulations est la variance de la mesure de mouvement.  

III.B.2.c) Variance de la mesure 

Très nette sur les images présentées ci-dessus, cette variance est calculée dans la zone circulaire mobile des 

cartes de déplacements. Elle est quasiment nulle en mode standard mais atteint 4% en mode onde plane. 

Elle s’explique par la présence d’une zone de décorrélation aux frontières de l’inclusion mobile. Cette 

décorrélation, mise en évidence par une chute du coefficient de corrélation sur les cartes montrées Figure 

III-10, est tout à fait normale compte tenu du très fort gradient de mouvement à l’interface de l’inclusion. 

La mesure de mouvement s’en trouve erronée sur une couche d’épaisseur correspondant à la taille de la 

cellule de résolution de l’image fonctionnelle et située à la limite entre les zones mobiles et immobiles. 

Cette erreur n’a aucune incidence sur la qualité de la mesure de mouvement en mode standard. Elle s’étale 

en revanche en mode onde plane affectant la qualité de la mesure de mouvement dans l’inclusion mobile. 

La conséquence est une augmentation de la variance de mesure du champ de déplacements. 
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Figure III-10: décorrélation entraînant une erreur sur l’estimation du mouvement aux frontières 

de l’inclusion mobile 

 

Cette dégradation est confirmée par une dernière simulation dans laquelle un mouvement sinusoïdal est 

créé dans un gel homogène. Ce mouvement, représentatif de ceux que l’on cherche à mesurer en 

expérience, est appliqué sur une couche horizontale du milieu d’épaisseur 10 mm. Il est caractérisé par un 

déplacement axial d’amplitude maximale 50 µm variant sinusoïdalement dans la direction latérale avec une 

longueur d’onde de 10 mm. La configuration ainsi que la mesure des déplacements sont montrées Figure 

III-11.  

 

 

Figure III-11: Mesure d’un mouvement axial variant sinusoïdalement dans la direction latérale 

 

Les variations du champ de déplacements le long d’une ligne horizontale de l’image mettent bien en 

évidence la plus grande variance de la mesure en mode onde plane qu’en mode standard. D’un point de 

vue plus général, retenons que l’existence d’un gradient de vitesse ou de déplacements dans les tissus (ce 

qui est la plupart du temps le cas) affecte la qualité de la mesure de mouvement en augmentant sa variance. 

III.B.3. Conclusion 

Sur l’ensemble des dégradations évoquées et mises en évidence dans cette section (résolution, sensibilité, 

mouvements, parasites, variance), aucune ne représente un obstacle ou une réelle contrainte pour la 
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faisabilité de l’imagerie de mouvements rapides dans les tissus. La plus gênante semble être la variance de 

la mesure introduite par la présence d’une gradient de mouvement dans le milieu. Nous présentons dans la 

section suivante une méthode, basée sur la notion de compound ultrasonore, efficace pour s’affranchir de 

ce problème et améliorer la qualité de la mesure de mouvement. 

 

IIIIII..CC..  LLee  mmooddee  OOnnddee  PPllaannee  aavveecc  CCoommppoouunndd  UUllttrraassoonnoorree  

III.C.1. Principe 

L’objectif de cette section n’est pas seulement de proposer une solution intéressante pour réduire la 

variance de la mesure de mouvement, mais plus généralement d’introduire une technique ultrasonore que 

l’on utilisera tout au long de ces travaux : le compound spatial. Déjà largement utilisée en imagerie 

échographique [34-37], cette technique propose d’explorer une zone donnée de tissu en l’éclairant selon 

différents angles puis de recomposer l’image finale en combinant les différentes informations recueillies.  

• Le compound ultrasonore standard 

L’utilisation du compound spatial en imagerie ultrasonore standard est résumée Figure III-12. 

 

 

Figure III-12: principes du compound spatial ultrasonore (droite) comparé au mode d’imagerie 

simple (gauche). (Source : www.philips.com). 

 

En mode compound ultrasonore, le milieu est imagé plusieurs fois selon différents angles. Chaque image 

est constituée d’une série de lignes obtenues par illumination et beamformée le long d’une direction 

donnée. L’image finale est une moyenne, dans la zone d’intérêt choisie, des différentes images inclinées. Le 

nombre et la valeur des angles utilisés dépendent des caractéristiques géométriques de la sonde et de la 

taille du milieu à imager. La zone finale moyennée se situe à l’intersection de l’ensemble des zones imagées 

par les différentes illuminations. L’utilisation du compound spatial permet une très nette amélioration de la 

qualité de l’image échographique. Ceci est illustré Figure III-13 où des images avec et sans compound d’un 

sein comportant une lésion bénigne (fibroadénome) sont montrées.  
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Figure III-13: images d’un fibroadénome dans un sein obtenues avec (droite) et sans (gauche) 

compound. (Source : www.philips.com). 

 

Il permet : 

- une détection bien plus nette des contours de la lésion. Ceci est vrai pour n’importe quelle 

interface dans le corps, l’illumination selon différents angles évitant la présence d’échos 

spéculaires forts sur l’image. 

- l’élimination de zones d’ombres (montrées par des flèches) dues à la présence d’obstacles très 

absorbants comme le fibroadénome. 

- Une réduction très significative du speckle augmentant le contraste de l’image et permettant une 

visualisation plus fine des structures tissulaires. 

L’influence des propriétés du speckle sur le contraste de l’image a été brièvement mentionnée au chapitre 

précédent. Rappelons que le speckle est une caractéristique des images ultrasonores expliquée par 

l’interférence entre les champs ondulatoires réfléchis par les diffuseurs du milieu [38]. L’image ultrasonore 

est alors considérée comme une réalisation statistique de la distribution de diffuseurs du milieu. Le 

contraste de l’image dépend de la taille du grain de speckle ainsi que de la variance de l’amplitude du signal 

entre les différents grains. Illuminer le milieu selon différents angles revient à calculer plusieurs réalisations 

décorrélées de la distribution de diffuseurs. La taille du grain de speckle et la variance sont donc diminués 

sur l’image moyenne finale. 

 

• Le compound ultrasonore en mode onde plane 

L’adaptation de la technique de compound spatial au mode d’imagerie onde plane est immédiate. Des 

ondes d’angles différents illuminent le milieu comme illustré Figure III-14.  Le beamforming, selon les 

séries de lignes de différentes inclinaisons reste inchangé. Il est cependant caractérisé par une propriété 

très intéressante : l’amélioration de la qualité de l’image grâce au compound spatial est plus significative en 

mode onde plane qu’en mode standard. Cela se comprend par de simples considérations théoriques. En 

effet, l’amélioration du contraste de l’image finale dépend directement du degré de décorrélation entre les 
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différentes réalisations statistiques du milieu, c'est-à-dire entre les différentes images inclinées. Une façon 

de les décorréler, quel que soit le mode d’imagerie envisagé, est d’augmenter l’angle entre deux 

illuminations inclinées. Mais cela se fait au détriment de la taille de zone moyennée. Un fourchette typique 

d’angles utilisés en imagerie compound ultrasonore, issue d’un compromis entre décorrélation des images 

et taille de la zone moyennée, se situe entre –15° et 15 ° par pas de 1 ou 2°.  

 

 

Figure III-14: principe du compound spatial en mode onde plane 

 

 

Figure III-15: courbes de décorrélation des images en fonction de l’angle de compound entre 

celle-ci pour les deux modes d’imagerie 

 

A fourchette d’angle fixe, la décorrélation entre deux images est prédite par le théorème de Van Cittert-

Zernike [39]. En effet, selon ce dernier, la cohérence spatiale du speckle est décrite par la fonction 

d’autocorrélation du signal ultrasonore et est égale à la transformée de Fourier de la source ultrasonore 

éclairant le milieu. Cette source étant plus large en mode onde plane qu’en mode focalisé, elle possède un 

spectre de fréquences spatiales plus étroit donc un grain de speckle sur l’image finale plus large et une 

décorrélation angulaire plus importante. Les spectres entre deux images provenant de deux illuminations 

planes se chevauchent moins qu’en illumination focalisée, rendant les images plus décorrélées. 
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Ceci est illustré Figure III-15, où les courbes montrent l’évolution du coefficient de corrélation moyen 

entre deux images en fonction de leur d’angle d’illumination, et ce pour les deux modes d’imagerie 

envisagés. Les courbes obtenues expérimentalement à l’aide d’images speckle acquises par l’échographe 

ultrarapide sont comparées aux prédictions théoriques données par le théorème de Van Cittert. On 

constate que la décorrélation entre les images est plus rapide en mode onde plane qu’en mode standard. 

Le mode onde plane optimise donc les effets du compound sur l’image échographique. 

III.C.2. Application à la détection de mouvements 

• Mise en évidence et quantification de l’amélioration 

La méthode de compound spatial est appliquée à la mesure de mouvement en mode onde plane. Pour 

chaque angle d’illumination une paire d’images du milieu considéré Figure III-5 a été calculée. Les champs 

de déplacements ont alors été déduits pour chaque angle puis moyennés pour calculer la carte des 

déplacements finale. Le résultat obtenu avec l’utilisation de 5 angles ([4, -2, 0, 2, 4]°) est donné Figure 

III-16. La variance de la mesure de mouvement dans l’inclusion mobile est clairement réduite : Elle passe 

de 4 % à 0.5 %.  

 

 

Figure III-16: image du champ de déplacement de l’inclusion mobile avec (droite) et sans 

(gauche) compound 

 

L’évolution de la variance en fonction du nombre d’angles utilisés pour obtenir la carte finale est donnée 

Figure III-17. La décroissance de la variance de la mesure est assez conséquente et permet une 

amélioration significative de la mesure de mouvement à partir de 5 angles. Sa décroissance est assez 

proche de la fonction 
N
1

où N est le nombre d’angles utilisés, montrant que le moyennage se fait avec 

des réalisations pratiquement indépendantes les unes des autres.  
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Figure III-17: évolution de la variance de la mesure en mode onde plane en fonction du nombre 

d’angles utilisés pour le compound et comparée à la variance de l’estimation en mode starndard. 

 

• Adaptation à une détection de mouvement temps réel. 

L’amélioration de la mesure de mouvement a été démontrée en simulation pour la détection d’une simple 

translation. La technique de compound doit être adaptée à des acquisitions temps réel c’est à dire pour 

suivre et imager des mouvements dynamiques. La Figure III-18 propose deux intégrations différentes du 

mode compound pour l’imagerie de déplacements rapides : 

 

 

Figure III-18: solutions pour l’intégration du compound pour la mesure de mouvements rapides 

en temps réel.  
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Dans la solution 1, les illuminations se font successivement aux différents angles et se répètent de proche 

en proche. Les intercorrélations pour la mesure de mouvements se font toutes les N images où N est le 

nombre d’angles utilisés pour le compound. Cette solution est plutôt adaptée pour une imagerie de 

mouvements très rapides mais d’amplitudes faibles. Dans la solution 2, le milieu est illuminé par le même 

angle deux fois de suite. Les intercorrélations se font donc entre deux images consécutives à la cadence de 

l’imagerie ultrarapide, avec le risque d’une évolution du champ de déplacements au cours des estimations 

inclinées successives. C’est une solution adaptée pour les mouvements plus lents mais dont l’amplitude de 

mouvement est importante. Enfin, dans les deux cas, les cartes de déplacements finales sont calculées en 

moyennant des paquets de N cartes décalés d’une carte à chaque fois. Ceci permet de réaliser le compound 

spatial tout en gardant la même cadence d’imagerie ultrapide. Précisons que même si la cadence d’image 

est conservée, l’utilisation de ce type de moyennage détériore la résolution temporelle du système puisqu’il 

est équivalent à un filtre temporel passe bas. 

 

• Les autres applications du compound 

En plus de permettre une amélioration de la qualité de la mesure de mouvement par interférométrie 

speckle ultrasonore en mode onde plane, le couplage du compound spatial avec le mode d’imagerie onde 

plane est un concept qui a été utilisé de manière assez récurrente au cours nos travaux. Citons : 

- le compound ultrasonore pour la mesure bidimensionnelle de température. Cette application étant 

décrite dans la thèse de Mathieu Pernot [40]. 

- le compound ultrasonore permettant la généralisation de l’interférométrie speckle ultrasonore à 

une mesure vectorielle de déplacement (chapitre XI). 

- le compound d’ondes de cisaillement pour la mesure de carte d’élasticité des tissus biologiques 

(chapitre VI) 

 

IIIIII..DD..  CCoonncclluussiioonn  

Les outils qui permettent la mesure de mouvements en imagerie ultrarapide ont été ici introduits et leur 

performance quantifiée et comparée aux mesures de mouvements en imagerie standard. Il en ressort que 

l’association du mode onde plane et de l’algorithme d’interférométrie speckle ultrasonore est une solution 

performante et robuste pour proposer une échographie fonctionnelle à cadence ultrarapide. Bien que de 

moins bonne qualité qu’en mode standard, la mesure de mouvement peut être améliorée par des outils 

exploitant les avantages du mode onde plane tel que le compound spatial. Ces bases étant posées, nous 

nous attachons, dans la suite de ce manuscrit, à étudier une application très prometteuse de l’échographie 

fonctionnelle ultrarapide : l’imagerie d’ondes mécaniques basses fréquences dans les tissus biologiques et 

son application à l’étude de la viscoélasticité du corps humain. 
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En plus de proposer des solution pour améliorer les fonctionnalités déjà existantes sur un  

échographe moderne, l’imagerie ultrapide, si elle est astucieusement exploitée, peut offrir des 

possibilités de diagnostic totalement nouvelles à l’échographie. C’est ce que nous nous 

proposons d’étudier dans cette deuxième partie. En profitant des cadences très élevées (3000- 

5000 Hz) pouvant être atteintes par le mode Onde Plane, le Laboratoire Onde et Acoustique a 

proposé, il y a quelques années, une technique d’investigation des propriétés mécaniques des 

tissus biologiques basée sur l’imagerie échographique ultrarapide. Elle consiste à créer, imager et 

exploiter des ondes mécaniques basses fréquences dans le corps pour estimer l’élasticité des 

tissus. L’élasticité est un paramètre physique auquel les techniques d’imagerie (dont 

l’échographie) sont totalement insensibles aujourd’hui.  Pouvant être d’une aide significative au 

diagnostic médical, notamment dans le cas de lésions cancéreuses, la recherche de méthodes 

quantitatives pour estimer ce paramètre physique a ouvert un nouveau champ d’étude en 

imagerie médicale appelé Elastographie. Cette partie présente et développe la technique 

élastographique proposée par le LOA et appelée Elastographie Impulsionnelle. Le premier 

chapitre de cette partie (chapitre IV) introduit le domaine de l’élastographie, justifie son 

existence et présente les différentes technique d’imagerie qui le composent. Au chapitre V, après 

avoir présenté ses principes, nous testons la technique d’Elastographie impulsionnelle en 

conditions cliniques pour le diagnostic du cancer  du sein.  Cette évaluation, destinée à l’origine  

à valider la technique in vivo, a permis de mettre en lumière ses avantages et ses limites et à 

évaluer le travail à accomplir pour en faire une technique de diagnostic à part entière. De ses 

enseignements est née une nouvelle technique, également basée sur l’imagerie ultrarapide,  

appelée Supersonique Shear Imaging, dont les principes sont présentées au chapitre VI et les 

applications étudiées au chapitre VII. Cette technique représente aujourd’hui une solution très 

prometteuse et facile à mettre en œuvre pour la détection de cancers et pour enrichir ainsi les 

possibilités de diagnostic des échographes.  
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CHAPITRE IV 

 

INTRODUCTION A L’ELASTOGRAPHIE 
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IIVV..  IINNTTRROODDUUCCTTIIOONN  AA  LL’’EELLAASSTTOOGGRRAAPPHHIIEE  
 

Ce chapitre introduit un domaine d’étude prometteur de l’imagerie médicale : l’Elastographie. Plusieurs 

groupes de recherche tentent aujourd’hui de proposer des techniques d’imagerie des propriétés 

mécaniques des tissus, ces informations pouvant se révéler cruciales pour la détection précoce et 

systématique de tumeurs cancéreuses. La nécessité de proposer des approches nouvelles est illustré au 

IV.A à travers un exemple représentatif: les limites de l’échographie pour le diagnostic du cancer du sein. 

Nous pourrons ainsi comprendre pourquoi l’estimation de la dureté des tissus peut être un facteur clé 

aussi bien pour la détection que pour le diagnostic de tumeurs et expliquer comment y parvenir en 

introduisant les principes fondamentaux de l’Elastographie (IV.B). La dernière section de ce chapitre 

(IV.C) présente les principales techniques qui ont émergé de ce domaine d’étude au cours des dernières 

années et les situe les unes par rapport aux autres.  

 

IIVV..AA..  LLeess  lliimmiitteess  ddee  ll’’éécchhooggrraapphhiiee  àà  ttrraavveerrss  uunn  ll’’eexxeemmppllee::  llee  ccaanncceerr  dduu  sseeiinn  

L’imagerie échographique est un outil performant pour révéler la structure des tissus humains. Elle permet 

la visualisation de la paroi des organes, des vaisseaux ou la distinction entre tissus fibreux et graisseux. Elle 

apporte ainsi une amélioration significative du diagnostic médical pour des pathologies affectant la 

structure et la morphologie des tissus. Ceci est par exemple vrai en gynécologie et en obstétrique où l’on 

peut suivre l’évolution du fœtus et détecter d’éventuelles malformations. En revanche, son aide se révèle 

moins systématique pour des pathologies n’affectant pas en premier lieu la structure tissulaire. C’est le cas 

de la cirrhose du foie ou de certaines lésions cancéreuses.  Un exemple intéressant mettant en lumière les 

capacités et les limites de l’échographie est le cancers du sein. Cette partie s’attachera donc à décrire les 

enjeux du dépistage et du diagnostic de ce type de cancer et à situer l’échographie parmi les différentes 

techniques utilisées par les médecins aujourd’hui. La mise en évidence et la compréhension de ses limites 

nous servira à introduire le domaine d’étude de l’Elastographie, dont les présents travaux font partie et 

dont l’une des applications potentielles les plus prometteuses serait le dépistage systématique du cancer du 

sein.  

IV.A.1. Le sein : anatomie et pathologie   

Les principaux éléments de l’anatomie du sein sont représentés Figure IV-1a). L’élément fonctionnel, 

appelé glande mammaire, se situe sous une couche de graisse (E) précédant la peau et présente une forme 

conique ayant pour extrémité le mamelon (D). Cette glande comporte des lobules (B) chargés de sécréter 

le lait maternel et des canaux galactophores (A) destinés à conduire le lait jusqu’au mamelon. Entre ces 

canaux se loge un squelette fibreux donnant la structure et la conservation de la forme du sein ainsi que 

des volumes de graisses en proportions variables selon les femmes. L’ensemble de ces éléments 
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structuraux peut être finement révélé par l’imagerie échographique : On peut y distinguer (Figure IV-1b) la 

peau (haut de l’image), la graisse sous cutanée (moins échogène) puis la glande mammaire composée de 

tissus fibreux échogènes dans laquelle on distingue clairement un canal galactophore.  

 

 

 
 

Figure IV-1: (a) anatomie du sein (Source : http://imaginis.com), (b) image échographique 

d’une coupe. (Source : www.philips.com) 

 

Les pathologies qui affectent le sein sont multiples. Elle peuvent se présenter sous une grande variété de 

formes et avoir différentes zones d’origine. Parmi les plus communes, on peut citer : 
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- les poches de liquide plus communément appelés kystes.  

- les lésions tissulaires (ou tumeurs).  

Les lésions tissulaires sont caractérisées par une zone de croissance cellulaire forte. Ceci peut concerner 

des cellules saines entraînant des lésions bénignes comme le fibroadénome (croissance de tissu fibreux) ou 

des cellules cancéreuses dont la croissance est désordonnée et incontrôlée. La majorité des tumeurs 

malignes (98 %) sont des adenocarcinomes ayant pour origine soit les canaux galactophores (on parle de 

lésions canalaires) soit les lobules (on parle de lésions lobulaires). La Figure IV-2 donne un exemple de 

cancer canalaire et compare des canaux sains et présentant des carcinomes : les cellules cancéreuses 

croissent de manière désordonnée et obstruent le centre du canal. Ces cellules peuvent rester confinées à 

l’intérieur de la membrane canalaire (cancers in situ) ou la transpercer pour atteindre d’autres zones et 

proliférer dans les systèmes lymphatiques et sanguin (cancers invasifs).  

 

 

Figure IV-2: Les types de cancers canalaires. (Source : http://imaginis.com) 

 

Ces schémas permettent également, compte tenu de l’architecture, de la densité et de la croissance 

cellulaire des tumeurs comparées au tissus sains, de saisir intuitivement pourquoi la plupart du temps les 

tissus pathologiques sont plus durs que les tissus sains.  

IV.A.2. L’échographie parmi les outils de diagnostic 

Le suivi médical du cancer du sein se décompose en trois étapes : le dépistage et la détection d’une 

éventuelle lésion, le diagnostic et la caractérisation de cette lésion (bénigne ou maligne), et enfin le 

traitement (médicamenteux ou par acte opératoire). Un des enjeux cruciaux de ce suivi est la précocité du 

diagnostic. En effet une tumeur maligne décelée à moins de 10 mm a 95 % de chance de guérir. Le seul 

moyen d’établir un diagnostic définitif sur la nature de la lésion est d’effectuer une biopsie, c'est-à-dire de 

prélever un fragment de la lésion et d’analyser la malignité éventuelle des cellules. Cependant avant de 
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procéder à une telle intervention souvent traumatique, le médecin dispose de plusieurs outils non invasifs 

pour d’abord détecter l’existence de la lésion puis estimer ses chances de malignité : 

- La palpation. C’est la méthode la plus ancienne, la moins chère et généralement le premier geste 

effectué dans le cadre d’un dépistage. En palpant le sein avec sa main, le médecin, ou la patiente 

elle-même, peut sentir la présence d’une éventuelle zone dure. Les lésions mammaires étant 

systématiquement plus dures que les tissus sains environnant, la palpation se révèle efficace pour 

la détection mais n’est pas capable pour autant de fournir d’indications précises sur la caractère 

bénin ou malin de la lésion. Elle présente également l’inconvénient de dépendre du talent et de 

l’expérience du médecin à palper et à sentir une éventuelle anormalité. Elle ne peut fournir par 

conséquent qu’un diagnostic subjectif et souffre de problèmes de sensibilité, les tumeurs malignes 

palpables étant généralement à un stade déjà assez avancé.  

- La mammographie. Basée sur l’émission de rayons X de faible énergie, la mammographie est 

aujourd’hui l’outil de référence pour le dépistage et le diagnostic du cancer du sein. C’est d’ailleurs 

la seule technique approuvée par la FDA (U.S. Food and Drug Administration) pour le dépistage. 

Elle est appliquée tous les deux ans en France à toutes les femmes de plus de 50 ans. Elle fournit 

une image de très haute résolution de la densité tissulaire et est capable de détecter la présence de 

lésions jusqu’à deux ans avant qu’elles ne puissent être senties par palpation. Elle a la capacité 

aussi de fournir des indications sur les chances de malignité : l’hétérogénéité de la lésion, la 

présence d’amas de microcalcifications de géométrie variable… Elle présente les inconvénients 

d’être relativement chère, de pouvoir passer complètement à côté de certains types de cancers, 

d’être peu éfficace sur des des seins denses ou très hétérogènes et surtout d’exposer la patiente à 

des rayonnements nocifs.  

- L’IRM. Utilisée comme outil complémentaire de la mammographie, l’Imagerie par Résonance 

Magnétique fournit une image de tout le volume du sein permettant ainsi d’affiner le diagnostic 

donné par la mammographie et d’évaluer l’état d’avancement du cancer. Elle est cependant 

surtout efficace sur des sein denses (donc jeunes) et reste extrêmement chère. 

- L’échographie. Aujourd’hui c’est la technique la plus utilisée comme examen complémentaire de 

la mammographie. Elle fournit plusieurs informations pour aider le médecin à caractériser une 

tumeur déjà détectée. Elle est par exemple très efficace pour différencier les kystes des lésions 

tissulaires (le liquide n’étant pas du tout échogène). Elle peut également fournir des informations 

sur la malignité : les propriétés des contours de la lésion, son axe par rapport à la couche cutanée, 

sa profondeur, la présence d’artéfacts sous la lésion (ombres, surbrillances) sont quelques-uns des 

paramètres que le médecin a à sa disposition pour affiner son diagnostic et évaluer la probabilité 

de cancer. La Figure IV-3 donne quelques exemples d’images échographiques de lésions très 

caractérisées (kyste, fibroadénome et carcinome) et de leur propriétés échographiques 

communément observées. Naturellement ces cas sont schématiques, la réalité étant souvent plus 

complexe. La richesse des paramètres, dont aucun ne donne de diagnostic systématique, rend 
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cependant l’examen échographique complexe à interpréter et très opérateur-dépendant. Elle ne 

peut être considérée comme une technique de détection à part entière car la résolution de l’image 

est limitée, la zone sondée petite et la qualité dû l’examen dépendante du radiologiste. Soulignons 

enfin que l’échographie est souvent utilisée comme un guide pour le médecin lors d’une biopsie 

puisqu’elle est capable de fournir une imagerie temps réel.  

   

Figure IV-3: (a) Les kystes ne sont pas du tout échogène. (b) Le fibradénome est généralement 

échogène, assez homogène et possède des contours bien définis. (c) Le carcinome est 

généralement hétérogène, possède des contours irréguliers et mal définis et présente une hyper-

vascularisation en échographie doppler. Source : 

http://home.tiscali.be/salvatore.murgo/anatomie.htm 

 

L’échographie est, parmi les techniques de diagnostic présentées ci-dessus, celle qui est appelée à jouer un 

rôle primordial dans le futur du dépistage et du diagnostic des cancers du sein. Ceci pour plusieurs 

raisons : D’abord parce que son faible coût et sa portabilité en font un outil commun et accessible à tous 

les hôpitaux et cliniques. Ensuite parce que les ultrasons, contrairement aux radiations X,  n’ont pas 

d’effets secondaires notables sur le patient. Enfin parce qu’elle évolue technologiquement très vite. La 

qualité et la résolution des images échographiques ne cessent de s’améliorer, les fonctionnalités proposées 

sur un échographe sont de plus en plus nombreuses et les domaines de recherche pour étendre les 

capacités de l’échographie sont multiples. Un des domaines qui pourrait apporter une véritable valeur 

ajoutée aux informations apportées par l’échographie moderne est l’Elastographie. Le but premier de ce 

domaine d’étude est en quelque sorte de revisiter l’acte de palpation en donnant une estimation 

quantitative et précise des propriétés mécaniques des tissus. Aujourd’hui, aucune des techniques 

d’imagerie ne fournit ce type d’information qui pourrait permettre une détection précoce des zones plus 

dures donc à risque pathologique dans le sein. De plus, couplée à une imagerie de la vascularisation des 

lésions (grâce aux agents de contraste), l’Elastographie peut fournir un panorama complet des 

caractéristiques d’une tumeur permettant non seulement sa détection mais sa caractérisation. Les travaux 

présentés ici s’inscrivent dans ce cadre et présentent une technique permettant d’intégrer une exploration 

de la mécanique des milieux sur un appareil échographique. Cette technique est basée sur les technologies 
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d’imagerie ultrapide présentées dans la première partie de ce manuscrit. Les sections suivantes présentent 

les idées directrices de l’Elastographie et donnent un aperçu des différentes techniques qui composent ce 

domaine d’étude.  

 

IIVV..BB..  LL’’EEllaassttooggrraapphhiiee::  pprriinncciippeess  

La section précédente nous a permis de mettre en valeur les possibilités et les limites de l’échographie 

pour la détection de lésions dans le sein. Certains paramètres de l’image peuvent être dégagés pour 

orienter le médecin sur la nature probable de la lésion une fois qu’elle a été détectée. Mais cet éclairage 

nous permet également d’affirmer qu’on ne peut établir une corrélation systématique entre l’existence 

d’une lésion et les informations fournies par l’image échographique. Pourquoi en-il ainsi ? Que peut-on 

faire pour transformer cette technologie en un outil de dépistage et de diagnostic robuste et autonome ? 

Pour répondre à ces questions, une introduction à la mécanique des milieux mous nous est nécessaire.   

IV.B.1. Mécanique des milieux mous  

Les milieux biologiques peuvent être considérés comme des solides viscoélastiques. Leur comportement 

dans l’approximation linéaire est classiquement décrit par la loi de Hooke viscoélastique reliant le tenseur 

des contraintes T à celui des déformations S selon un modèle simple de Voigt [41]: 

t
SST

∂
∂

+= ][][ ηε  (IV-1) 

Si on les suppose isotropes, alors le tenseur d’élasticité [ε] et celui de viscosité [η] peuvent être décrits 

chacun par deux paramètres indépendants : λ et µ, coefficients de Lamé élastiques, λ* et µ*, coefficients de 

Lamé visqueux. Différents paramètres physiques peuvent alors être définis selon le type de contrainte 

appliquée.  

Une approche classique consiste à décomposer toute déformation induite dans un solide en somme de 

deux déformations élémentaires : une déformation de compression (variation de volume sans changement 

de forme) et une déformation de cisaillement (variation de forme à volume constant). K et G sont alors 

définis comme les modules linéaires d’élasticité reliant contrainte et déformation lors qu’une compression 

pure (pression hydrostatique) ou un cisaillement pur est appliqué sur le solide. Ils s’expriment en fonction 

des coefficients de Lamé: 

K = µλ
3
2

+   (IV-2) 

G = µ    (IV-3) 

Ceci peut de même s’appliquer aux coefficients visqueux. 
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Une autre paire de paramètres classiques définie en mécanique des solides est le module d’Young E et le 

coefficient de Poisson ν donnant la réponse axiale et latérale en déformation d’un milieu libre à une 

contrainte uni-axiale. E et ν s’expriment aussi en fonction des coefficients de Lamé selon les expressions :  

E = 
µλ

µλµ
+
+ )23(

 (IV-4) 

ν=
)(2 µλ

λ
+

   (IV-5) 

Enfin, dans le cadre d’une propagation d’onde mécanique dans un solide viscoélastique, le problème peut 

être traité de façon similaire en décomposant toute onde en la somme d’une onde de compression (à 

rotationnel nul) et d’une onde de cisaillement (à divergence nulle). On peut alors calculer les vitesses de 

propagation des ondes planes monochromatiques (de fréquence ω) de compression et cisaillement dans 

un solide viscoélastique de densité ρ  : 

 

[ ]
))2()2(2(

))2()2(2
2**22

2**22

µλωµλµλρ

µλωµλ

+++++

+++
=Pc       ou 

ρ
µλ 2+

=pc  si l’on néglige la 

dispersion due à la viscosité.  
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µωµµρ

µωµ

++

+
=sc  ou  

(IV-6) 
ρ
µ

=sc  si l’on néglige la dispersion due à la viscosité. 

Le choix du modèle rhéologique de Voigt peut être discuté. Il ne s’avère pas forcément vrai pour tous les 

solides viscoélastiques isotropes et sur toutes les gammes de fréquences envisageables. Plusieurs travaux 

illustrent cette remarque et des modèles plus généraux ont été proposés [42, 43] pour coller à la richesse 

des observations expérimentales. Citons une approche intéressante formulée par Szabo [44] : 

),(][][ tSRScT η+=  

Cette loi de Hooke généralisée ne fait plus intervenir une dérivée temporelle simple mais un opérateur R 

pouvant introduire des dérivées d’ordre fractionnaire. Ces problèmes seront discutés plus en détail au 

chapitre IX consacré à la prise en compte de la viscosité de cisaillement. Le modèle de Voigt peut 

cependant s’avérer suffisant dans beaucoup de cas et permet en tout cas d’appréhender simplement la 

physique qui régit les tissus biologiques.  

Une des caractéristiques essentielles des tissus biologiques est qu’ils peuvent être considérés comme mous. 

Ils ont de ce fait des particularités intéressantes:  



Chapitre IV – Introduction à l’Elastographie 

 87

a) Leur module de compression est nettement supérieur au module de cisaillement mais possède une 

fenêtre de variation nettement inférieure : La Figure IV-4 donne les ordres de grandeur et les fenêtres de 

variation des modules d’élasticité pour les tissus biologiques. Compte tenu des ordres de grandeur et du 

fait que K>>µ, l’ensemble des paramètres définis plus haut peuvent se simplifier : 

λ≈K , µ3≈E , 
2
1

≈ν  

ρ
λ

≈pc , 
ρ
µ

=sc  (en négligeant la dispersion). 

Les tissus biologiques peuvent donc être considérés comme quasi-incompressibles (K>>µ), et 

ont un comportement proche des liquides lorsqu’ils sont soumis à une contrainte de compression.  En 

revanche, le module de cisaillement µ, qui quantifie la dureté ou la tendreté des tissus, peut varier de plus 

d’un ordre de grandeur entre les tissus sains (graisse, tissus glandulaires du sein) et des nodules 

potentiellement pathologiques. Retenons également qu’en l’absence de dispersion importante la vitesse des 

ondes de cisaillement est directement liée à µ. 

 

Figure IV-4: Ordres de grandeur et fenêtres de variations des modules d’élasticité dans le corps. 

(source : Sarvazyan et al. [45]). En gras, les tissus qui nous intéressent. 

  

b) Inversement, la viscosité de compression des tissus biologiques est nettement inférieure à celle 

de cisaillement. Indépendamment du modèle rhéologique choisi, il est possible de ne considérer qu’une 

atténuation de compression et de cisaillement, définie comme étant l’inverse de la distance d’atténuation 

du type d’onde correspondant. S’il est difficile de donner des valeurs représentatives de ces atténuations 

dans les tissus biologiques (les valeurs varient très fortement avec la fréquence), l’ordre de grandeur de 

l’atténuation de compression varie autour de 1 dB/cm alors que celle de cisaillement est plutôt de l’ordre 

de 104 dB/cm dans la gamme des fréquences ultrasonores. Les ondes de compression peuvent donc se 
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propager dans les tissus sur un large spectre de fréquences ([0-107 Hz], alors que les ondes de cisaillement 

sont pratiquement inexistantes dépassé le millier de Hz.  

Deux conclusions peuvent se dégager de l’ensemble de ces observations : 

1) L’échographie, qui se base sur l’émission d’ondes mécaniques haute fréquence ([1-50 MHz]), n’est 

sensible qu’aux changements de module de compression des tissus. Ces changements, 

d’amplitude très faible, ne permettent pas une différenciation systématique des pathologies, 

comme nous l’avons illustré dans les paragraphes précédents. 

2) La génération de vibrations beaucoup plus basses fréquences dans le corps ([0-500 Hz]) induirait 

du cisaillement dans les tissus. Récupérer cette information ouvrirait un nouveau champ 

d’investigation, l’étude des propriétés mécaniques des tissus biologiques, qui pourrait être d’un 

grand intérêt pour le diagnostic et la caractérisation de lésions mammaires. 

Les principes de l’Elastographie se dessinent très clairement : Générer une vibration basse fréquence dans 

le corps puis l’imager pour récupérer l’information mécanique induite. Une multitude de possibilités 

existent concernant les régimes de vibrations basses fréquences, la façon dont cette vibration est générée 

ainsi que les modes d’imagerie du milieu. Le paragraphe suivant donne un aperçu de ces différentes 

possibilités.  

IV.B.2. Variations sur l’Elastographie 

L’idée directrice de l’Elastographie étant posée, ce paragraphe expose les différentes possibilités pour la 

mettre en œuvre. Trois points sont concernés: le régime de vibration, le mode d’imagerie et enfin le mode 

de génération de la vibration. 

 

- Les différents régimes de vibrations 

Trois régimes existent. Une première solution, appelée régime statique, consiste à appliquer une 

compression statique sur le milieu et à l’imager avant et après cette compression. On peut ainsi analyser 

l’effet de la compression sur le milieu et détecter d’éventuelles variations de module d’Young. Cette 

approche est en quelque sorte la systématisation de la palpation manuelle. Un deuxième régime, appelé 

régime stationnaire, consiste à faire vibrer le milieu à une fréquence choisie (entre [1-500] Hz) tout en 

l’imageant. Le calcul et l’analyse du champ de déplacements monochromatique induit permet alors de 

récupérer des informations sur les propriétés mécaniques du tissu. Enfin le dernier, appelé régime 

impulsionnel, consiste à exciter le milieu avec une vibration temporellement courte donc polychromatique 

et à l’imager pendant et après l’excitation pour observer la dynamique de la réponse du tissu.  

 

- Les techniques d’imagerie 

Pour imager le milieu pendant la sollicitation mécanique, deux techniques sont principalement utilisées : 

• L’échographie, peu chère, transportable et capable de fournir une imagerie et une analyse fonctionnelle 

du milieu à une cadence élevée [10 –5000 Hz].  
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• L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), dotée d’une cadence nettement moins élevée (temps 

d’acquisition de l’ordre de la minute) et plutôt adaptée à l’imagerie d’un régime de vibration stationnaire 

permettant une synchronisation pendant la période d’acquisition de l’image. Elle a l’avantage comme nous 

le verrons par la suite de fournir une estimation plus complète du champ de déplacements que 

l’échographie (Estimation vectorielle du champ sur tout un volume). 

D’autres techniques de contrôle, peu adaptées à l’application in vivo peuvent être mentionnées comme 

l’interférométrie laser.  

 

- Les modes de génération 

On en distingue également deux : 

• L’utilisation d’un vibreur externe appliquant l’excitation désirée à la surface du milieu étudié. 

• L’exploitation d’une propriété intéressante du champ ultrasonore : la force de radiation acoustique. 

Inutilisée dans le cadre de l’échographie, cet effet ultrasonore du second ordre permet, par transfert de 

quantité de mouvement de l’onde vers le milieu, de générer une excitation mécanique à distance sur les 

tissus. Nous étudierons cet effet plus en détail au chapitre VI et verrons que ce mode de vibration, destiné 

à créer une excitation locale et dynamique (stationnaire ou impulsionnelle), peut avoir des applications très 

prometteuses en Elastographie. 

De l’étendue de ces possibilités et de la façon de traiter les informations recueillies sont nées un certain 

nombre de techniques élastographiques. Nous nous proposons dans la section suivante d’en présenter les 

principales et d’évaluer leurs avantages et leurs inconvénients. Ceci nous servira de base pour justifier et 

expliquer notre approche fondée sur l’imagerie ultrapide. 

 

IIVV..CC..  LLeess  ddiifffféérreenntteess  tteecchhnniiqquueess  dd’’EEllaassttooggrraapphhiiee  

Exploiter les propriétés mécaniques des tissus biologiques à des fins médicales est une pratique qui date de 

la civilisation Egyptienne [46]. Elle se matérialise par l’acte de palpation manuelle des organes pratiquée 

par le médecin et permet un diagnostic subjectif de pathologies se caractérisant par des zones plus dures. 

Mais remplacer cet acte empirique par une technique quantitative permettant le diagnostic précoce et 

systématique de pathologies est un sujet encore d’actualité. L’idée d’étudier le comportement du corps 

soumis à des vibrations mécaniques basses fréquences n’est en fait réellement apparue qu’au début des 

années 1980 [47]. Ces premières études coïncident avec l’explosion sur le marché médical de l’imagerie 

échographique qui représente un moyen rapide et abordable d’imager et d’analyser le comportement de 

ces vibrations. Depuis, un certain nombre de techniques sont apparues et proposent des solutions pour 

appréhender l’ensemble des propriétés mécaniques des tissus. En voici les principales.  
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IV.C.1. Elastographie Statique 

Introduite au début des années 1990 par J. Ophir [7, 48], c’est la première technique à avoir fourni des 

cartographies d’élasticité du corps humain. Elle se base sur l’application d’une compression statique (de 

l’ordre de 1 à 2 %) sur le milieu entraînant des déformations inversement proportionnelles au module 

d’Young local des tissus (Figure IV-5). Les zones plus molles se déforment plus amplement que les plus 

dures.  

 

 

Figure IV-5: Principes de l’Elastographie statique (source : www.elastography.com). 

 

La technique utilise l’échographie pour imager le milieu avant et après compression et déduire, par 

intercorrélation des signaux ultrasonores, le champ de déplacement axial résultant. De ce champ, on 

calcule l’ « Elastogramme » de la zone imagée, qui n’est autre qu’une cartographie des déformations 

induites par l’application de la compression. La Figure IV-6 montre l’Elastogramme d’un carcinome 

canalaire du sein comparé avec son image échographique. 

 

 

Figure IV-6: Echographie et Elastogramme in vivo d’un carcinome canalaire infiltrant. La lésion 

est plus proprement visualisée sur l’élastogramme (source : www.elastography.com). 

 

L’Elastographie statique peut se révéler prometteuse sur des organes humains accessibles comme le sein 

[49-51]. Elle permet une meilleure détection des lésions, sans pour autant parvenir à les caractériser. Elle 

est plus difficile à mettre en œuvre sur des organes profonds ou difficiles d’accès comme la prostate ou le 

foie car sa performance dépend de la qualité et de l’homogénéité de la contrainte appliquée. Elle a le grand 

avantage d’être extrêmement facile à mettre en œuvre : il suffit d’un échographe et d’un traitement du 
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signal adapté. C’est par conséquent la seule technique élastographique à être aujourd’hui commercialisée  

sur un appareil échographique : l’Hitachi EUB 8500 . La Figure IV-7 montre la version commerciale de la 

technique : le mode élastographique se présente comme un mode fonctionnel de l’échographie au même 

titre que le Color Flow ou le Power  Doppler. Une cartographie en code couleur des zones plus ou moins 

dures est donnée en temps au réel au médecin, pendant que celui-ci applique une contrainte à l’aide de la 

barrette échographique. 

 

 

Figure IV-7: Implémentation commerciale de l’élastographie statique. Elastogramme d’une 

lésion bénigne su sein de 10 mm (en bleu)  

 

Cette version commerciale ayant vu le jour récemment, aucune étude ne vient pour l’instant affirmer que 

ce mode est considéré par les médecins comme un plus pour la détection de lésions. Son succès est 

notamment lié au degré d’adaptation du médecin aux contraintes de la technique, notamment celui de 

devoir appliquer une compression propre et homogène pour obtenir une carte significative. Cette 

approche a également l’inconvénient de ne fournir qu’une carte des déformations et non une estimation 

d’un paramètre physique du milieu comme le module d’Young. Elle est très sensible aux conditions aux 

limites dans le milieu et peut comporter des artéfacts. Plusieurs groupes travaillent [52-54] sur des 

algorithmes d’inversion permettant recalculer le module d’Young à partir du champ de déformations 

mesuré :  

locale

localerE
ε
σ

=)(r  

Ces algorithmes impliquent cependant des suppositions sur le champ de contraintes qui sont très délicates 

à faire in vivo (les conditions aux limites sont très complexes). Ils ne donnent pas aujourd’hui de résultats 

satisfaisants. 

IV.C.2. Sonoelastography et NMR Elastography 

Ces deux techniques se rejoignent sur le mode d’excitation mécanique des tissus: une vibration 

monochromatique (typiquement 100 Hz) engendrée par un vibreur extérieur placé à la surface du milieu à 
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étudier. Elles diffèrent par leur mode d’imagerie. L’échographie Doppler pour la première, l’IRM pour la 

deuxième. Ce mode de vibration génère des ondes de compression et de cisaillement qui interfèrent et 

créent un champ de déplacement stationnaire. Les nœuds et ventres de ce champ dépendent des 

caractéristiques viscoélastiques du milieu et de ses conditions aux limites. Ceci est illustré sur la Figure 

IV-8 où le champ de déplacement d’un gel tricouche ayant trois différentes élasticités indique clairement 

les trois zones : l’amplitude du champ décroît et sa longueur d’onde (distance nœud–ventre) augmente 

dans les zones plus dures. 

 

Figure IV-8: a) Gel tricouche dont les couches sont numérotées par ordre de dureté croissante. b) 

Champ de déplacement stationnaire crée par une vibration à 100 Hz. (Source : 

http://mayoresearch.mayo.edu) 

 

Cette information peut être par conséquent utilisée pour remonter aux propriétés mécaniques des tissus. 

L’approche ultrasonore, baptisée Sonoelastography par le groupe de Parker [55-57] mais aussi étudiée par 

Yamakoshi [58], est confrontée aux limites de la mesure de déplacements par effet Doppler, qui ne fournit 

qu’une composante du champ : celle le long de l’axe du faisceau ultrasonore. Retrouver les paramètres 

viscoélastiques des tissus à partir de cette information partielle est un problème complexe. Parker et al. 

proposent d’analyser et de traiter l’amplitude du champ pour déduire une estimation des variations 

d’élasticité dans le milieu. Yamakoshi et al. proposent, eux, de mesurer la longueur d’onde du champ 

stationnaire pour en déduire la vitesse des ondes de cisaillement (qui est directement liée au module de 

cisaillement des tissus (IV-6)). Dans tous les cas, les propriétés unidimensionnelles du champ restent très 

dépendantes des conditions aux limites du milieu et la réflexion des ondes sur d’éventuelles parois peut 

engendrer de sérieux artéfacts sur l’estimation de l’élasticité et compliquer la détection de lésions. 

L’approche par IRM, initiée par le groupe de J. Greenleaf [59-61], offre des solutions plus robustes 

puisque l’IRM est capable d’estimer les trois composantes du champ de déplacement dans tout un volume 

d’intérêt. La vitesse et la direction de propagation des ondes de cisaillement peuvent dans ce cas être 

calculées précisément [62] et fournir ainsi une estimation quantitative et locale du module d’élasticité. Des 

algorithmes d’inversion ont été développés autour de cette approche expérimentale [63], et permettent 

aujourd’hui d’estimer d’autres paramètres mécaniques des tissus : le module de cisaillement complexe [61, 

64, 65] (élasticité et atténuation à la fréquence considérée) ou encore l’anisotropie [66]. Très prometteuse, 

cette technique a été validée cliniquement par Philips Medical Systems (R. Sinkus) dans le sein et la 
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prostate [67, 68]. La Figure IV-9 donne les résultats expérimentaux sur un sein comportant un carcinome. 

On distingue clairement que dans la zone pathologique l’élasticité mais aussi l’anisotropie sont plus 

importantes. 

 

Figure IV-9: Carte d’élasticité (en kPa) et d’anisotropie obtenue à partir de données IRM 

enregistrées sur un sein présentant un carcinome. (source : [66]) 

L’utilité de la mesure de l’anisotropie ou de l’atténuation (à une fréquence) pour la détection ou la 

caractérisation de pathologies dans les organes humains doit encore être prouvée cliniquement. 

L’elastographie par RMN est cependant aujourd’hui une des techniques les plus complètes pour quantifier 

les caractéristiques mécaniques des tissus. Et ce d’autant que les algorithmes d’inversion deviennent de 

plus en plus robustes [69]. Elle souffre cependant des inconvénients intrinsèques à la technique d’imagerie 

sur laquelle elle se base : l’IRM est très chère, non portable et nécessite un temps d’acquisition et 

d’immobilisation du patient encore très long. Elle n’est pas le candidat idéal destiné à être le recours 

systématique utilisé par les médecins pour le dépistage de cancers. Et ceci explique la multitude de 

techniques se basant sur l’échographie en cours d’étude aujourd’hui. Elles ne sont pas encore aussi 

robustes que l’élastographie par RMN mais ont un potentiel clinique et commercial supérieur. 

IV.C.3. Vibroacoustography 

Cette méthode, introduite et développée par le groupe de J. Greenleaf à Mayo Clinic [70], est également 

basée sur la génération de vibrations monochromatiques dans les tissus. Mais elle se distingue des 

précédentes par son mode original de génération mécanique basée sur l’utilisation de la force de radiation 

acoustique. Effet ondulatoire classique, la force de radiation peut être assimilée à un vent acoustique 

venant pousser les tissus au cours de la propagation des ondes ultrasonores. Elle est due à un transfert de 

quantité  de mouvement de l’onde ultrasonore vers le milieu de propagation. Deux mécanismes expliquent 

ce transfert : la dissipation des ondes acoustiques et leurs réflexions sur des hétérogénéité du milieu 

(interfaces, diffuseurs…).  Cette force, étant un effet du second ordre, ne se manifeste de façon notable en 

échographie qu’au foyer de faisceaux ultrasonores focalisés. Il est ainsi possible de générer une excitation 

mécanique à distance en focalisant un faisceau ultrasonore à l’endroit désiré. Cette approche introduit la 

notion d’excitation localisée et non plus globale comme dans le cas d’un vibreur extérieur. L’idée du 
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groupe de J. Greenleaf est de focaliser non pas un faisceau mais deux faisceaux acoustiques confocaux de 

fréquences légèrement différentes ω1 et ω2. La Figure IV-10 illustre le protocole expérimental. 

 

ωωω
ωω

∆+=
=

02

01   avec  
Hz

MHz
k

 0

∝∆
∝

ω
ω

 

Figure IV-10: Principes de Vibro-Acoustography : modulation de la force de radiation par 

émission de deux faisceaux ultrasonores confocaux de fréquences légèrement différentes et 

enregistrement des signaux par un hydrophone. (Source : [71]) 

Au foyer, le battement entre les deux champs ondulatoires génère un champ acoustique, donc une force 

de radiation, dont l’amplitude est modulée à une fréquence proportionnelle à la différence des deux 

fréquences ultrasonores (ω1 - ω2). Il est ainsi possible de faire vibrer localement les tissus ou une structure 

à une fréquence ∆ω choisie. Cette fréquence étant adaptée au type d’objet que l’on souhaite détecter. La 

méthode d’imagerie associée consiste à enregistrer les signaux acoustiques provenant de cette vibration 

basse fréquence au moyen d’un hydrophone ou microphone situé à la surface du milieu étudié. 

L’excitation mécanique localisée est alors déplacée de manière à sonder le milieu et à enregistrer les 

signatures acoustiques de chaque zone. Une image des amplitudes ou des phases « vibro-acoustiques »  

peut alors être calculée. Cette méthode se révèle assez efficace pour imager des structures à fort contraste. 

Elle a été appliquée à la détection de calcifications dans les artères excisées [72], sur la valve cardiaque [73, 

74], ou pour analyser la porosité de l’os [75]. Elle peut être très utile pour la détection d’objets étrangers 

dans le corps (métal…) ou la visualisation de microcalcifications dans le sein [76, 77]. La Figure IV-11 

montre des résultats sur un sein excisé comportant des microcalcifications détectées par rayon X. L’image 

« vibro-acoustique » , acquise avec une excitation basse fréquence de 25 kHz, permet une nette 

visualisation des calcifications, qui généralement sont indétectables par échographie de part leur petite 

taille (~100µm). L’inconvénient majeur de cette technique réside dans sa grande sensibilité aux propriétés 

des interfaces du milieu étudié, qui génèrent par réflexion des signaux forts venant perturber l’analyse de la 

structure interne des tissus. Elle est donc très difficile à mettre en œuvre in vivo, la majorité des études 
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étant mené aujourd’hui sur des tissus excisés. Des techniques dérivées de la Vibro-acoustography sont 

aujourd’hui proposées par le groupe de Mayo Clinic pour analyser et quantifier les propriétés 

viscoélastiques des tissus biologiques : Le principe d’excitation des tissus reste le même, mais la fréquence 

de modulation est adaptée aux milieux mous  (~100 Hz). Les déplacements engendrés par l’excitation 

localisée sont mesurés par interférométrie laser ou ultrasonore. La vitesse des ondes de cisaillement 

induites peut ainsi être calculée pour déduire le module de cisaillement complexe. Des études ont 

récemment été menées sur des gels homogènes calibrés [78]. 

 

 

Figure IV-11: a) image, b) Mammographie, c) Image Vibro-acoustique, d’un sein excisé 

comportant des microcalcifications. (source : [76]) 

 

La validation de cette méthode in vitro et in vivo, une étude sur sa sensibilité aux interfaces ainsi qu’une 

estimation de la résolution des images produites en milieu hétérogène restent à faire. 

IV.C.4. « Shear Wave Elasticity Imaging» et  «Acoustic Radiation Force Impulse 

Imaging» 

Sarvazyan [79] fut l’un des premiers à proposer en 1998 l’utilisation de la force de radiation ultrasonore 

comme source localisée de vibrations mécaniques. Sa méthode, appelée SWEI (Shear Wave Elasticity 

Imaging) consistait à focaliser un faisceau ultrasonore pendant quelques centaines de microsecondes à une 

profondeur donnée et à analyser la réponse mécanique du tissu à cette sollicitation. Cette approche diffère 

des précédentes par le fait que ce fut la première à proposer une sollicitation mécanique impulsionnelle. 

Cette excitation polychromatique (car de très courte durée à l’échelle des temps mécaniques) engendre des 

ondes de compression et de cisaillement transitoires qui se propagent dans le milieu et qu’il convient 

d’étudier pour remonter aux paramètres élastiques des tissus. Ses idées et sleur modélisation furent 

pionnières dans ce domaine. Il formula une expression analytique reliant l’amplitude des déplacements 

créés au foyer par la force de radiation d’un faisceau ultrasonore gaussien à l’élasticité et la viscosité locales 

des tissus. Il proposa également le calcul de l’élasticité des tissus par la mesure de la vitesse de ces ondes 

transitoires de cisaillement engendrées par la force de radiation. Mais ses explorations expérimentales et 

l’intérêt médical de sa technique restèrent limités surtout pour des raisons technologiques. Un des 
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premiers groupes à mettre en œuvre ces idées dans le but de proposer une technique de diagnostic médical 

fut celui de Duke University [80]. La réponse à une sollicitation mécanique impulsionnelle engendrée par 

pression de radiation fut étudiée par interférométrie ultrasonore. La technique, appelée ARFI Imaging 

(Acoustic Radiation Force Impulse), consiste à étudier la réponse temporelle du milieu à la sollicitation 

impulsionnelle le long de l’axe de focalisation du faisceau ultrasonore. L’ensemble peut se réaliser à l’aide 

d’un échographe conventionnel : Une barrette échographique focalise un faisceau ultrasonore le long 

d’une ligne pendant une centaine de µs pour engendrer une sollicitation mécanique impulsionnelle puis 

acquiert des images de cette même ligne après la sollicitation. Ces signaux ultrasonores sont ensuite 

intercorrélés et le déplacement engendré par la sollicitation est calculé en fonction du temps. La Figure 

IV-12 donne l’aspect typique de réponse impulsionnelle du milieu à l’endroit de la sollicitation transitoire 

localisée. 

 

 

Figure IV-12: Réponse temporelle en déplacement au foyer de la source mécanique 

impulsionnelle induite par force de radiation. (Source : [79]) 

Cette figure met en évidence la richesse de l’approche transitoire. La technique donne accès à toute la 

dynamique du tissus : temps de montée, maximum de déplacement, temps de relaxation. Ceci est à 

comparer avec l’approche statique qui ne donnait que le champ de déplacement (ou déformation) des 

tissus induit par la compression. L’ARFI consiste alors à répéter cette opération le long de toutes les lignes 

de l’image échographique et à donner des images des trois paramètres de la dynamique des tissus cités ci-

dessus. La Figure IV-13 montre l’imagerie dans un sein des trois paramètres mesurable en ARFI sur la 

zone centrale de l’image échographique. L’ARFI est actuellement en cours d’étude pour la détection de 

lésions plus dures dans le sein [81] ou le diagnostic de plaques dans les artères. 

D’autres groupes ont également adopté une approche similaire [82-84] car elle semble capable de fournir, 

grâce aux ultrasons, une richesse d’information inégalée sur la mécanique des tissus. Deux inconvénients 

majeurs sont à souligner : Tout d’abord, les trois grandeurs imagées ne correspondent pas aux vrais 

paramètres physiques du milieu que sont l’élasticité et la viscosité. Mais ils en dépendent tous les trois. Ils 
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sont fonction également des caractéristiques géométriques du faisceau rendant toute mesure physique très 

complexe. 

 

 

Figure IV-13: Images données par ARFI dans un sein sain: (a) Image échographique, (b) 

Maximum de déplacement, (c) Temps de montée, (d) temps de relaxation. (source : [81]) 

 

L’interprétation des images ARFI doit donc être faite avec prudence et si le maximum de déplacement est 

utile pour détecter la présence de nodules durs, l’utilité des deux autres paramètres pour la détection et la 

caractérisation de pathologies reste encore à prouver. Le second inconvénient réside dans le fait qu’une 

séquence complète d’ARFI expose le patient à une dose d’énergie acoustique et à un échauffement non 

négligeable [85] situés à la limite des contraintes sanitaires imposée par la FDA américaine [86]. 

  

IIVV..DD..  CCoonncclluussiioonn  

La première partie de ce chapitre a permis d’appréhender la complexité des pathologies mammaires et les 

difficultés qu’ont aujourd’hui les médecins à dépister et à caractériser ces lésions de manière précoce et 

systématique. Parmi l’ensemble des outils mis à la disposition des praticiens, aucun aujourd’hui, ne donne 

d’informations, en routine clinique, sur les propriétés mécaniques des tissus. Or l’étude de ces propriétés, 

nous l’avons souligné dans la deuxième partie du chapitre, peut être une arme très intéressante pour un un 

dépistage puis un diagnostic efficace. Le domaine de recherche de l’Elastographie est dédié à l’étude de ces 

propriétés et a donné naissance à un certains nombre de techniques, dont la plus avancée, 

commercialement parlant, est l’Elastographie statique. Cette dernière, si elle est très facile et peu chère à 

mettre un œuvre, souffre de limitations intrinsèques. Des approches plus ambitieuses sont en cours 
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d’étude et il apparaît qu’une des voies les plus prometteuses est basée sur la génération de vibrations 

impulsionnelles. Cette solution permet d’appréhender toute la dynamique tissulaire tout en s’affranchissant 

des problèmes d’interfaces et de conditions aux limites mis en évidence dans les techniques à sollicitations 

stationnaires. C’est dans cet esprit que s’inscrit la voie choisie par le Laboratoire Ondes et Acoustiques 

pour étudier les propriétés mécaniques des tissus. Le chapitre suivant expose les grands principes de la 

technique développée au laboratoire depuis bientôt 10 ans et baptisée Elastographie Impulsionnelle (ou 

Transient Elastography). Cette présentation sera centrée sur la validation in vivo de cette technique réalisée 

au cours de ce travail de thèse. 
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CHAPITRE V 

 

L’ ELASTOGRAPHIE IMPULSIONNELLE : PRINCIPES ET 

VALIDATION IN VIVO 
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"In vivo breast tumor detection using transient elastography," Ultrasound in Medicine and Biology, vol. 

29, pp. 1387-1396, 2003.  
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VV..  LL’’EELLAASSTTOOGGRRAAPPHHIIEE  IIMMPPUULLSSIIOONNNNEELLLLEE  ::  PPRRIINNCCIIPPEESS  

EETT  VVAALLIIDDAATTIIOONN  IINN  VVIIVVOO  

VV..AA..  LL’’EEllaassttooggrraapphhiiee  IImmppuullssiioonnnneellllee    

V.A.1. Principe  

L’Elastographie Impulsionnelle (ou Transient Elastography) fut introduite par le Laboratoire Ondes et 

Acoustique à la fin des années 1990 [87]. L’idée directrice de cette technique est de générer une excitation 

mécanique transitoire basse fréquence dans le milieu et de suivre la propagation du front d’onde de 

cisaillement induit par des techniques ultrasonores. L’excitation, qui revient à donner un coup bref sur le 

milieu, est produite à l’aide d’un vibreur extérieur situé à la surface du milieu. Cette impulsion basse 

fréquence génère, comme nous l’avons souligné au chapitre précédent, des ondes de compression et de 

cisaillement. Dans les milieux mous tels que les tissus biologiques (λ>>µ), les ondes de compression se 

propagent très vite (~1540 m.s-1 ) et ont, à ces fréquences, des longueurs d’ondes de plusieurs mètres. Les 

ondes de cisaillement ont des vitesses nettement plus faibles, de l’ordre du m.s-1 et des longueurs d’ondes 

de l’ordre du centimètre. Pour appréhender les propriétés mécaniques des tissus, seules les ondes de 

cisaillement nous intéressent. L’étude et l’imagerie de ces ondes de cisaillement par des méthodes 

ultrasonores n’est rendue possible que par ce très net contraste de vitesse (plus d’un facteur 1000) entre 

ondes de compression et cisaillement (propriété caractéristique des solides mous). Il est donc possible de 

faire des images instantanées du milieu avec des ondes de compressions hautes fréquences (les ultrasons) 

pendant la propagation d’ondes de cisaillement basse fréquence. Le schéma de la Figure V-1 illustre les 

principes directeurs de la technique. Suivre en temps réel un front d’onde de cisaillement impulsionnel 

apporte trois avantages notables à la technique :  

- L’information mécanique est captée avant toute réflexion du front d’onde sur les parois ou 

interfaces du milieu à étudier. Cela rend la technique insensible aux conditions aux limites du 

milieu et la démarque des approches statique et stationnaire. 

- Suivre le front d’onde permet, nous le verrons plus en détail par la suite, de déduire une mesure 

quantitative du module de cisaillement. Ce sont donc les paramètres physiques du milieu qui sont 

directement mesurés et non des fonctions de ces paramètres. 

- Les ondes mécaniques de compression et de cisaillement sont naturellement découplées, la 

première se propageant et s’atténuant avant même que la deuxième ne se propage. L’algorithme 

de calcul  des paramètres élastiques s’en trouve considérablement simplifié (V.A.3). 

Le laboratoires Ondes et Acoustique a développé un certain nombre d’outils permettant de générer et 

d’imager ces ondes de cisaillement impulsionnelles puis d’en extraire les informations mécaniques. 
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Figure V-1: Principes de l’Elastographie Impulsionnelle: Un vibreur extérieur induit une 

excitation mécanique transitoire (ici un pulse de fréquence centrale 50 Hz). Un système 

échographique sonde le milieu pendant la propagation de l’onde impulsionnelle. 

 

V.A.2. Imagerie des ondes de cisaillement transitoires 

V.A.2.a) Nécessité du mode d’imagerie ultrarapide 

Suivre la propagation en deux dimensions de ces fronts d’ondes impulsionnels à l’intérieur des tissus avec 

un système échographique impose une contrainte assez forte : en effet, si la vitesse de ces ondes de 

cisaillement apparaît faible par rapport à celle des ondes de compression, elle est très élevée pour les 

capacités fonctionnelles d’un échographe commercial, qui, avec une résolution temporelle typique de 50 

Hz, n’est capable que d’imager des mouvements 50 à 100 fois plus lents. L’onde passe dans le plan de 

l’image échographique pendant quelques dizaines de ms, son suivi imposant des cadences d’imagerie de 

quelques milliers de Hz. L’imagerie des ondes de cisaillement est donc coûteuse technologiquement 

parlant puisque non réalisable à l’aide d’un échographe standard. Ceci explique le fait que les premières 

études sur la technique se limitèrent à une approche unidimensionnelle. Stefan Catheline [30](en 1995) 

puis Laurent Sandrin [33] (en 1997) au cours de leurs travaux de thèse ont développé le concept de 

palpeur acoustique, système constitué d’un mono-élément destiné à suivre le front d’onde de cisaillement 

le long d’une seule ligne ultrasonore. La Figure V-2(a) montre une photo du dispositif où le mono-élément 

lui-même est lié au vibreur pour à la fois générer l’impulsion basse fréquence et sonder le milieu le long 

d’une ligne échographique. La cadence ultrasonore est choisie de manière à pouvoir suivre le front d’onde 

de cisaillement (entre 1000 et 5000 Hz). De l’ensemble des signaux échographiques enregistrés, on déduit, 

par intercorrélation speckle ultrasonore, la carte des déplacements induits dans le milieu le long de l’axe du 

mono-élément en fonction du temps. Le front d’onde de cisaillement est ainsi visualisé (Figure V-2(b)) et 

son inclinaison (ou la pente) donne une estimation de la vitesse de propagation de l’onde donc de 

l’élasticité du tissu. Ce système, très peu coûteux, est particulièrement adapté à une estimation globale de 
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l’élasticité dans les tissus mécaniquement homogènes. Il a été perfectionné au cours des travaux de thèse 

de J.L. Gennisson [88] et peut désormais fournir des estimations de l’anisotropie des muscles [89] ou des 

coefficients de non linéarité des tissus mous [90]. Il est aujourd’hui devenu un produit industriel développé 

par la société Echosens pour détecter et caractériser les cirrhoses du foie [91]. 

 

      

Figure V-2: (a): Photo du palpeur: un mono-élément lié à un pot vibrant (Brüel & Kjaer 4810) et à 

une électronique mono-voie. (b) Carte de déplacement en fonction de la profondeur et du temps. 

On y distingue les ondes de compression et cisaillement directes, ainsi que des réflexions 

tardives. 

 

Pour être capable de fournir, non seulement une estimation globale, mais aussi des cartes d’élasticité des 

tissus biologiques et pour détecter d’éventuelles lésions, la technique doit être étendue pour imager la 

propagation du front d’onde impulsionnel de cisaillement sur au moins un plan du milieu. L’Elastographie 

Impulsionnelle 2D impose, pour sa mise en œuvre expérimentale, l’utilisation du mode d’imagerie 

ultrarapide présenté dans la première partie de ce manuscrit. Rappelons que ce mode se base sur 

l’émission d’ondes planes et sur un beamforming parallèle effectué uniquement en réception. Il permet de 

fournir une cadence d’imagerie très élevée (jusqu'à 5000 Hz) mais dégrade légèrement la détection de 

mouvement. La possibilté d’imager les ondes de cisaillement dans un plan et d’en déduire une carte 

d’élasticité des tissus a été démontrée et publiée [92]. Le paragraphe suivant résume cette approche avant 

d’exposer la validation in vivo de l’Elastographie Impulsionnelle 2D pour la détection de lésions dans le 

sein. Cette validation fut effectuée, en 2001, par l’ensemble du groupe médical du LOA. 

V.A.2.b) Protocole 

Le protocole expérimental d’imagerie des ondes de cisaillement impulsionnelles, illustré Figure V-3 se 

décompose en trois étapes : 

1) Génération du coup : le mode d’excitation le plus pratique consiste à fusionner l’appareillage mécanique 

et ultrasonore. C’est donc la barrette échographique (Vermon 4.3 MHz) elle-même, reliée à un pot vibrant 

(Brüel & Kjaer 4810), qui va induire l’excitation mécanique. Classiquement, le signal se compose de deux 

arches de sinusoïdes à 50 Hz ou 100 Hz. 
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2) Imagerie échographique ultrarapide du milieu : L’échographe ultrarapide image alors le milieu pendant 

la propagation de l’onde de cisaillement en envoyant une série d’ondes planes à une cadence ultrarapide 

(typiquement de 1000 à 4000 Hz). Après chaque émission, les signaux ultrasonores rétrodiffusés (signaux 

RF) sont stockés dans les mémoires de l’appareil. L’ensemble des données est alors transféré vers un 

ordinateur. 

3) Traitement des signaux RF : Une première étape (le beamforming) consiste à former les images 

échographiques à partir des signaux rétrodiffusés. Les déplacements axiaux induits par l’onde de 

cisaillement dans le milieu sont alors calculés en comparant ces images deux par deux par interférométrie 

speckle ultrasonore (III.A.2). On obtient ainsi le film de propagation de l’onde de cisaillement dans le plan 

de l’image échographique. 

 

 

Figure V-3: Protocole expérimental pour l’élastographie impulsionnelle. 

 

V.A.2.c) Mise en évidence expérimentale 

Ce protocole a été testé sur un gel d’Agar-gélatine fabriqué au laboratoire. Ce type de gel, très facile à 

fabriquer, est isotrope et a les mêmes propriétés ultrasonores (vitesse des ultrasons, atténuation) et 

viscoélastiques que le corps humain. La gélatine crée un maillage réversible (liaisons hydrogènes) donnant 

la structure solide et les propriétés élastiques du gel. Sa dureté peut être simplement changée en changeant 

la concentration en gélatine. Les particules d’Agar, dispersées de manière homogène dans le gel jouent le 

rôle de diffuseurs ultrasonores. Le gel choisi pour cette expérience est un gel hétérogène contenant une 

inclusion cylindrique de 20 mm de diamètre plus dure que le gel environnant. Une onde de cisaillement est 

générée est imagée selon le protocole décrit ci-dessus. Le film résultant est donné Figure V-4. Cette 
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expérience permet tout d’abord de démontrer la faisabilité de générer et d’imager des ondes de 

cisaillement impulsionnelles à l’aide d’une barrette reliée mécaniquement à un pot vibrant et 

électroniquement à l’échographe ultrarapide. Elle met en évidence également la très nette dépendance des 

caractéristiques de l’onde de cisaillement aux propriétés élastiques des tissus : l’amplitude du champ de 

déplacement diminue et l’onde accélère lors de son passage dans l’inclusion plus dure. Il reste alors à 

utiliser ces données pour remonter aux paramètres physiques caractérisant la mécanique du milieu. Ceci se 

fait en analysant l’équation de mouvement dans les solides que l’on supposera ici purement élastiques. 

 

 

Figure V-4: Structure élastique du gel (gauche) et film des déplacements engendrés (en microns) 

dans ce gel par un coup basse fréquence de 100 Hz et une cadence d’imagerie de 1000 Hz. 

 

V.A.3. Le problème inverse élastique 

On appelle « problème inverse » l’algorithme permettant, à partir des équations constitutives du milieu 

étudié et des données acquises en Elastographie impulsionnelle, de remonter aux paramètres mécaniques 

locaux des tissus. La formulation du problème inverse décrite dans cette section [93] suppose le milieu 

purement élastique. On néglige ainsi les phénomènes visqueux. Nous verrons par la suite que ceci n’a pas 

d’incidence notable sur la qualité de l’estimation de l’élasticité car la dispersion résultant des phénomènes 

visqueux peut être considérée comme un phénomène du second ordre dans la fenêtre de fréquences 

utilisée par l’excitation impulsionnelle. Le chapitre X sera consacré à la formulation et la mise en œuvre 

expérimentale du problème inverse viscoélastique dans le but d’estimer simultanément des cartes 

d’élasticité et de viscosité des tissus. Les hypothèses conduisant à l’algorithme final sont ici volontairement 

mises en évidence de manière à pouvoir analyser leurs conséquences sur la robustesse de la technique par 

la suite. 

V.A.3.a) Formulation 

- Formulation générale 

La relation fondamentale de la dynamique s’écrit dans un solide: 
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Hypothèse 1: le milieu est linéaire et purement élastique. 

On peut alors relier le tenseur des contraintes T au tenseur des déformations S via la loi de Hooke : 
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ur étant  le vecteur déplacement. En regroupant (V-1) et (V-2) on obtient l’équation du mouvement dans 

un solide linéaire élastique : 
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Hypothèse 2: Le milieu est homogène ou homogène par parties. 

Les coefficients de Lamé peuvent ainsi être placés à l’extérieur des dérivées spatiales. On obtient alors : 
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- Application aux milieux mous 

Rappelons tout d’abord que, d’après la décomposition de Helmholtz, on peut décomposer le champ de 

déplacements en somme de deux champs : l’un à rotationnel nul (c’est le déplacement engendré par l’onde 

de compression) l’autre à divergence nulle (c’est le déplacement engendré par l’onde de cisaillement). 

Ψ∧∇+Φ∇=+=
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où φ et ψ
r

 , appelés les potentiels de Helmoltz vérifient les équations d’ondes : 
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où 
ρ

µλ 2+
=Pc et 

ρ
µ

=sc  sont les vitesses de propagation des ondes de compression et de 

cisaillement. 

Dans les milieux mous, λ>>µ. La vitesse des ondes de compression est donc bien supérieure à celle des 

ondes de cisaillement. L’onde de compression a le temps de se propager, de se réfléchir plusieurs fois sur 

les interfaces du milieux (où une partie de son énergie est convertie en cisaillement) et de s’atténuer avant 

même que l’onde de cisaillement ne se commence à se propager. On peut donc faire l’hypothèse suivante : 
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Hypothèse 3: La composante de compression du déplacement est négligeable lorsque l’onde de 

cisaillement se propage. 

On peut donc écrire Suu rr
=  et finalement l’équation du mouvement se réduit à l’équation de propagation 

des ondes de cisaillement dans les tissus biologiques. 
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Cette formulation doit être confrontée aux limites de l’Elastographie impulsionnelle. Rappelons que 

d’après le protocole présenté au paragraphe précédent, cette technique fournit une estimation partielle du 

champ de déplacements induits par la vibration mécanique : 

- l’algorithme d’intercorrélation ne fournit qu’une estimation de la composante longitudinale uz du 

champ de déplacements. 

- l’imagerie échographique limite l’estimation de ces déplacements axiaux dans un seul plan de 

l’espace : le plan de l’image échographique.  

La première limitation n’est pas gênante pour l’algorithme d’inversion puisque les hypothèses faites 

précédemment fournissent une équation de propagation où les trois composantes du champ sont 

découplées. La connaissance d’une seule composante est donc suffisante. La seconde limitation est plus 

gênante car elle ne permet pas de calculer correctement le Laplacien 2
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l’équation (V-6). La dérivée spatiale seconde par rapport à la composante élévationnelle 2
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inconnue. On est donc dans l’obligation de faire l’hypothèse suivante : 

Hypothèse 4: Les variations spatiales du second ordre sont négligeables dans la direction de 

l’élévation y. 

Ce qui, en termes mathématiques s’exprime de la façon suivante: 
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Finalement l’équation de propagation dans le plan de l’image échographique s’exprime : 
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Et le module de cisaillement vérifie :  
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V.A.3.b) Mise en œuvre expérimentale 

- Filtrages 

L’équation (V-9) doit être maniée avec prudence car l’algorithme d’inversion est très sensible au bruit et 

diverge dès que le Laplacien tend vers zéro. Pour rendre cette inversion robuste deux filtrages doivent être 

utilisés : 

- Un filtrage spatial du champ de déplacements spatio-temporels permettant d’éliminer le bruit 

haute fréquence. Les dérivées temporelle et spatiale secondes sont alors calculées classiquement. 

- Un filtrage temporel réalisé dans le domaine de Fourier puisque l’expression (V-10) est appliquée 

et moyennée sur une plage de fréquence ∆ω correspondant aux fréquences physiquement 

significatives contenues dans le spectre de l’excitation impulsionnelle originelle : 
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- Application à un milieu hétérogène 

Cet algorithme a été testé expérimentalement sur les données présentées au paragraphe V.A.2.c. 

(propagation d’une onde de cisaillement s dans un gel de gélatine hétérogène contenant une inclusion plus 

dure). La carte d’élasticité résultante est donnée Figure V-5. Ceci montre que la technique d’Elastographie 

Impulsionnelle 2D est capable de fournir des cartographies du module de cisaillement des tissus et de 

détecter des zones plus dures in vitro. Ce résultat montre une inclusion 4 fois plus dure que le reste du gel. 

Il reste à comprendre et à discuter les performances de l’algorithme puis à le tester in vivo sur des 

patientes ayant des lésions mammaires. 

 

- Discussion 

L’imagerie des ondes de cisaillement par Elastographie Impulsionnelle fournit le champ de déplacements 

spatio-temporel à l’intérieur même du domaine que l’on étudie. Ceci donne accès à une richesse 

d’information inhabituelle si l’on se réfère aux problèmes classiques d’inversion en sismologie (les signaux 

n’étant enregistrés qu’à la surface du milieu étudié). Ceci nous permet de bâtir un algorithme d’inversion 

locale dont la résolution ne dépend théoriquement que de la résolution de l’image fournie. Les 
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performances de l’inversion ne sont donc pas limitées par la longueur d’onde des ondes mécaniques de 

cisaillement (~cm) mais plutôt par celle des ultrasons (~mm). Une autre manière de voir les choses 

consiste à considérer que l’on enregistre le champ ondulatoire total, ondes évanescentes comprises. 

 

Figure V-5: Cartographie du module de cisaillement. L’inclusion plus dure est détectée et son 

élasticité quantifiée. 

 

La résolution limite imposée par les lois de la diffraction et liée à la perte d’information contenue dans les 

ondes évanescentes n’est plus valable ici. L’algorithme peut ainsi s’appuyer sur une résolution théorique 

inférieure au millimètre, ce qui assurerait la précocité des détections par Elastographie Impulsionnelle. Un 

autre avantage de cet algorithme est qu’il fournit théoriquement une estimation quantitative d’un 

paramètre physique du milieu : le mode de cisaillement µ. Cela démarque l’Elastographie Impulsionnelle 

de toute les autres techniques élastographiques médicales présentées au chapitre précédent. L’ensemble de 

ces assertions, lorsque la validation in vivo de la technique a commencé, n’étaient pas vérifiées 

expérimentalement. Une discussion sur la dégradation de la résolution est nécessaire compte tenu des 

filtrages et du bruit présent en expérience. Il en va de même pour l’étude des effets de l’ensemble des 

hypothèses faites sur la robustesse des estimations expérimentales. Ces points seront abordés et discutés 

tout au long de ce travail de thèse. La section suivante décrit les études menées par l’ensemble du groupe 

médical du laboratoire à l’institut Curie pour la validation in vivo de la technique. Les résultats et 

interprétations qui s’en sont dégagés ont servi de fondements à l’ensemble des études qui ont suivi et qui 

sont décrites dans les chapitres suivants. 

 

VV..BB..  VVaalliiddaattiioonn  IInn  VViivvoo  

La validation in vivo de l’Elastographie Impulsionnelle pour la détection de lésions mammaires a été 

effectuée au mois de juillet 2001 [93]. La série d’expériences a été conduite à l’institut même avec l’aide du 
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radiologue Martine Meunier et consistait à effectuer une série d’examens élastographiques sur des 

patientes présentant des nodules déjà palpables et le plus souvent visibles sur l’image échographique. 

V.B.1. Protocole expérimental 

V.B.1.a) Présentation générale 

Les examens ont été réalisés sur 15 patientes de 31 à 90 ans et se sont étalés sur une semaine, du 13 au 20 

juillet 2001. Toutes les patientes avaient des lésions palpables et étaient soumises à une batterie 

d’examens : mammographie, échographie puis biopsie. Les tests élastographiques ont été faits en 

complément des examens échographiques. Les résultats des biopsies ont permis d’indiquer que sur les 15 

patientes, 13 présentaient des tumeurs cancéreuses (carcinomes) plus ou moins invasifs, une avait une 

lésion bénigne, la dernière ayant une lésion d’aspect kystique. L’examen élastographique était précédé 

d’une palpation et d’un examen échographique pour localiser la lésion. L’ensemble était effectué par un 

radiologiste ou le médecin.  

V.B.1.b) Matériel 

- Echographe 

L’examen élastographique ainsi que l’échographie le précédant se basait sur l’utilisation de l’échographe 

ultrarapide du LOA. Un mode échographie temps réel avait été programmé de manière à ce que le 

médecin puisse imager le sein et localiser la lésion. Notons que ce mode, dû à l’absence de formateur 

d’images implémenté en hardware, nécessitait un transfert et un traitement des données en continu sur un 

ordinateur. Il n’était par conséquent capable de fournir qu’une cadence d’image de 1 Hz, ce qui est 

nettement inférieur aux performances temps réel des échographes commerciaux (30 - 50 Hz).  

 

- Sonde 

La barrette ultrasonore liée à l’échographe ultrarapide était une sonde linéaire Vermon composée de 128 

transducteurs piezoelectriques de fréquence centrale 4.3 MHz.  

 

 

Figure V-6: Montage expérimental pour l’Elastographie Impulsionnelle. La sonde ultrasonore est 

liée à un pot vibrant donnant le coup basse fréquence. Le médecin tient l’ensemble par le pot. 
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Echantillonnée à λ (pas inter-élément de 0.33 mm), cette barrette possède une ouverture de 40 mm et une 

pré-focalisation en élévation à 60 mm. Elle était liée mécaniquement à un pot vibrant (Bruel & Kjaer 

minishaker 4810) qui, via un générateur intégré à l’échographe ultrarapide, donnait l’impulsion basse 

fréquence. Le dispositif adopté, montré Figure V-6, est donc similaire à celui décrit au paragraphe 

V.A.2.a : c’est la barrette ultrasonore elle-même qui donne le coup. 

V.B.1.c) Déroulement d’un examen type 

Les patientes étaient étendues sur un lit dans des conditions tout à fait similaires à celle d’un examen 

échographique standard (Figure V-7). Deux personnes de l’équipe du LOA étaient présente dans la pièce 

avec la patiente et le médecin. L’une pour lancer et contrôler l’examen élastographique via un ordinateur, 

l’autre pour prendre note des conditions et des particularités expérimentales de chaque examen.  

 

 

Figure V-7: Déroulement d’un examen élastographique. Le praticien scanne le sein de la patiente 

tout en visualisant l’image sur l’écran de l’ordinateur. Une fois la tumeur localisée, la séquence 

élastographique est lancé par la personne contrôlant l’ordinateur. 

 

La durée totale d’un examen a été de 10 minutes. Trois acquisitions élastographiques ont été réalisées 

pendant ce laps de temps. Si l’acquisition elle-même est quasi instantanée (20 à 100 millisecondes), le 

transfert et l’enregistrement des données sur l’ordinateur a pris plus de temps : de 2 à 3 minutes pour une 

acquisition. Une acquisition typique se décomposait en trois étapes : 

- Préliminaires  

Le médecin ou le praticien palpe puis scanne le sein de manière visualiser la lésion à l’échographe. Dès 

qu’il juge l’image bonne, il fait signe à l’expérimentateur contrôlant l’échographe ultrarapide via 

l’ordinateur. L’image échographique est alors enregistrée et l’acquisition élastographique lancée. 

- Calibration  

Le mode élastographique a été choisi de manière à lancer l’acquisition ultrarapide d’images échographiques 

en même temps que le début de l’impulsion mécanique. La barrette aura donc un mouvement oscillatoire 
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basse fréquence (une trentaine de millisecondes) pendant qu’elle image le milieu. Une étape de calibration 

est donc nécessaire pour compenser ce mouvement avant le traitement par intercorrélation des images et 

le calcul du champ de déplacements induit par l’onde de cisaillement. Ceci peut se faire très facilement 

dans le sein en localisant une interface fixe comme la cage thoracique puis en mesurant son mouvement 

artificiel sur les signaux échographiques. Cette mesure de mouvement permettra de corriger ce biais. 

Avant le début du mode élastographique, une ligne ultrasonore est donc acquise et les échos forts de la 

cage thoracique localisés (Figure V-8). Il serviront de référence pour l’algorithme de compensation. 

 

- acquisition élastographique 

Elle a consisté à donner une impulsion mécanique de fréquence centrale 60 Hz et à lancer en même temps 

l’acquisition de 250 images échographiques à une cadence de 3000 Hz. Une fois l’ensemble des données 

transférées, l’ensemble du protocole a été répété deux autres fois pour chaque patiente. 

 

Figure V-8: Acquisition d’une ligne RF pour la visualisation et la localisation d’un écho fort. 

L’étude de son mouvement permettra de compenser le mouvement de la barrette pendant la 

séquence d’acquisition d’image ultrarapide. 

 

V.B.1.d) Traitement de données 

Le traitement a compris la formation des images à partir des signaux RF enregistrés, la mesure de 

mouvement par interférométrie speckle ultrasonore, la compensation du mouvement de la barrette et 

l’application de l’algorithme d’inversion. L’ensemble de ces étapes a été réalisé au LOA à la fin de la 

semaine d’expériences. Des fichiers de données ont été créés regroupant, pour chaque patiente, les 

résultats de la biopsie, les résultats de l’échographie et les cartes d’élasticité des trois acquisitions obtenues 

par Elastographie impulsionnelle. 
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V.B.2. Résultats 

Sur les 15 patientes étudiées, 11 d’entre elles avaient leur lésion visualisée sur les images échographiques 

acquises durant l’examen élastographique. Les 4 autres ont été éliminées de l’étude. Les 11 cas restants ont 

été étudiés en détail et leur carte d’élasticité calculée. Sur ces 11 cas restants, 3 ont donné des résultats 

positifs en élastographie montrant une corrélation évidente entre l’image échographique de la lésion et la 

carte d’élasticité correspondante. Ces trois résultats positifs correspondaient à des adénocarcinomes. Nous 

illustrons un des trois résultats positifs avec l’ensemble de ses résultats cliniques. La Figure V-9 montre les 

résultats de la biopsie. Elle indique la présence d’un carcinome palpable et décrit ses caractéristiques : 

abondance de cellules cancéreuses, présence de nécroses et d’inflammation. 

 

 

Figure V-9: Résultats de la biopsie d’une des patientes 

 

Ce carcinome superficiel très clairement visible à l’échographie l’est également sur la carte d’élasticité 

(Figure V-10) et se caractérise par une zone nettement plus dure (80 kPa) que les tissus sains environnants 

(1 à 5 kPa). La taille de la zone d’élasticité élevée semble légèrement plus petite que l’image échographique 

de la lésion. Nous discuterons de cet aspect par la suite. Notons qu’il s’agit ici d’un nodule très bien 

localisé. 
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Figure V-10: échographie et carte d’élasticité correspondante  

 

Des cas nettement plus complexes peuvent se présenter. Pour l’illustrer nous prenons le cas d’une des 4 

patientes dont la tumeur n’a pas été visualisée à l’échographie. Bien que ce cas n’entre pas dans les 

statistiques de notre étude, il est intéressant à examiner. La biopsie (Figure V-11) indique un 

adénocarcinome palpable dans un environnement complexe. Des éléments isolés comportant des cellules 

cancéreuses sont présents, une large zone nécrotique englobe le tout.  

 

 

Figure V-11: résultat de la biopsie du cas complexe. 

 

Cette complexité explique des variations d’échogénéicité importantes sur l’image échographique sans 

qu’une zone indiquant clairement la lésion se distingue. Ce cas illustre très bien les limites d’une imagerie 
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qualitative telle que l’échographie qui n’est ici pas capable de distinguer un nodule pourtant palpable. La 

carte d’élasticité semble en revanche fournir des informations quantitatives intéressantes montrant une 

zone nettement plus dure (jusqu’à 60 kPa) plutôt hétérogène. Il est impossible d’affirmer si cela est 

réellement corrélé à une réalité biologique, mais cela semble permettre une meilleure localisation de la 

tumeur. Notons également qu’il est difficile, avec l’élasticité, de distinguer une lésion des zones 

nécrotiques, ces dernières présentant habituellement des variations d’élasticité également conséquentes par 

rapport aux tissus sains. 

 

- Bilan 

Cette étude démontre que l’Elastographie Impulsionnelle est capable de détecter des tumeurs palpables en 

conditions cliniques. Si ces résultats sont encourageants, le pourcentage d’examens positifs reste faible : 

sur 15 patientes, seulement 3 ont donné des résultats positifs. Le paragraphe suivant explique et discute les 

causes de ce constat et dresse un bilan des avantages et limites de l’Elastographie impulsionnelle mis en 

évidence au cours de cette étude.   

 

 

                           

Figure V-12: échographie et carte d’élasticité d’un cas complexe 

 

V.B.3. Discussion 

Pour bien comprendre les raisons qui expliquent les examens négatifs, deux types de limitations doivent 

être analysés : celles dues au protocole opératoire choisi lors de cette étude et celles plus intrinsèques à 
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l’Elastographie impulsionnelle. De cette analyse naîtront un certains nombres de pistes à explorer qui ont 

été le fil conducteur de ces travaux de thèse. 

V.B.3.a) Limitations protocolaires 

- La sonde élastographique est trop lourde. 

L’ensemble pot vibrant – barrette ultrasonore que devait porter le médecin pour réaliser l’examen pesait 

environ 2 kg, à comparer aux 150 g d’une barrette seule. Ce point a d’ailleurs été souligné par le médecin 

très tôt qui le considérait comme un inconvénient majeur de la technique. En plus de bousculer les 

habitudes du médecin et de rendre son examen échographique plus difficile à réaliser, cette lourdeur fut 

directement responsable de 3 échecs. Parmi les 4 lésions n’apparaissant pas sur les images échographiques 

(et dont les résultats furent éliminés de l’étude), une seule n’avait pas pu être localisée par échographie 

pendant l’examen échographique pré-élastographique (celle présentée Figure V-12). Les 3 autres avaient 

été localisées avec succès mais étaient absentes des images acquises en mode ultrarapide. Cela traduisait un 

mouvement du médecin dans le temps de latence entre le mode de visualisation échographique de la 

lésion et le mode élastographique. Le poids de la sonde combiné à un intervalle de temps de quelques 

secondes nécessaire au lancement du mode élastographique expliquent ces mouvements parasites rendant 

le protocole expérimental assez instable. 

 

- L’échographe ultrarapide a une technologie vieillissante 

L’échographe ultrarapide permet par la souplesse de son électronique programmable d’explorer des 

domaines inaccessibles avec un appareil standard. Il reste cependant un prototype de recherche utilisant 

une technologie vieille de 6 ans et donc nettement moins avancée que celle des échographes modernes. 

S’appuyant sur une dynamique de 8 bit (+ 1 de signe) (à comparer aux 12 bits standards), il fournit des 

données avec un rapport signal sur bruit et une dynamique faibles rendant les applications in vivo 

difficiles. 

 

- La génération du cisaillement est trop opérateur-dépendant 

La qualité de l’onde de cisaillement induite est très sensible à la façon dont le médecin manie la sonde. 

Rappelons que d’après l’Hypothèse 4 les déplacements engendrés par l’impulsion basse fréquence ne 

doivent pas avoir de variation dans le plan de l’élévation. Un mouvement hors du plan de la barrette 

entraînerait une dégradation de l’inversion donnant une carte d’élasticité fausse. Cette condition impose 

que la barrette soit positionnée parallèlement à la surface du sein et que le sein ne soit pas trop compressé 

pour que l’onde puisse se propager proprement. Une trop grande compression réduirait drastiquement la 

zone de propagation (surtout dans les petits seins) et, du fait de la non linéarité des tissus biologiques, 

augmenterait significativement l’élasticité du tissu environnant. Or, tout ceci impose une formation ou 

tout au moins une habitude que le médecin ou praticien n’a pas d’emblée. Beaucoup d’expériences ont 

donc échoué car les habitudes des médecins sont orientées pour optimiser la qualité de l’examen 

échographique. Celles-ci consistent justement à appliquer des rotations à la barrette et à compresser le 
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milieu de manière à optimiser l’angle de vue. De telles expériences ont une signature bien particulière : le 

film de propagation de l’onde de cisaillement se réduit à un battement global du milieu traduisant des 

oscillations hors plan dominantes. Elles sont au nombre de 5 et l’algorithme d’inversion a fournit des 

cartes d’élasticité erronées (Figure V-13). Notons également que les trois expériences qui ont fourni des 

résultat positifs ont été réalisées par Martine Meunier elle-même qui a alors scrupuleusement suivi les 

exigences de l’examen élastographique. 

 

 

                       

Figure V-13: Expérience donnant un carte d’élasticité sans corrélation avec l’image 

échographique de la lésion.  

 

Enfin les trois expériences négatives restantes ne peuvent être directement reliées aux limitations 

précédentes. Elles ont plutôt tendance à souligner les limitations intrinsèques de la technique que nous 

décrivons ci-dessous.  

 

V.B.3.b) Limitations intrinsèques 

- La technique est inadaptée à la détection de nodules présentant de forte rupture d’impédance 

avec le milieu environnant. 

Deux des trois expériences négatives non expliquées correspondaient à des tumeurs bénignes. L’une était 

un fibroadénome, l’autre un kyste. Les kystes ne peuvent être directement étudiés avec cette approche car 

le cisaillement ne pénètre pas dans la poche de liquide et l’estimation quantitative devient impossible. Une 

adaptation de la technique à ces cas, par exemple en proposant une détection non quantitative, est 

nécessaire. Certains fibroadénomes ont également la propriété d’avoir des frontières très marquées et 
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d’être mobile dans les tissus sains sous l’effet de compressions importantes. Ces ruptures d’impédance 

fortes provoquent des réflexions très fortes de l’onde de cisaillement rendant peu probable la pénétration 

de l’onde dans le nodule. Plus généralement des nodules dépassant la centaine de kPa sont difficiles à 

étudier quantitativement car le cisaillement est faible en amplitude et sa propagation trop rapide pour 

l’échographe ultrarapide.  

 

- La technique est limitée par l’éventuelle présence de mouvement dans le plan de l’élévation. 

En plus de rendre la technique sensible à la façon de générer le cisaillement, l’Hypothèse 4 peut s’avérer 

très contraignante pour la robustesse de l’inversion, notamment dans des milieux complexes. La présence 

de tissus fibreux plus durs, de nécroses ou de nodules à géométrie et propriétés mécaniques variables peut 

corrompre l’estimation de la carte d’élasticité en faisant diverger le champ de cisaillement hors du plan de 

l’image. Cette limitation, si elle est destinée à être surmontée lors du passage d’une sonde linéaire à une 

sonde 2D et à l’imagerie de tout un volume, reste un inconvénient majeur de l’approche bidimensionnelle. 

Soulignons que cette limitation n’est pas propre à l’Elastographie Impulsionnelle mais à toutes les 

techniques se basant sur une imagerie échographique bidimensionnelle. Une solution consisterait à 

maîtriser et optimiser la source de cisaillement pour limiter l’influence de cet effet de diffraction 

indésirable, comme nous allons pouvoir le vérifier dans la suite du manuscrit. 

 

- La technique  n’est pas capable de caractériser les lésions 

L’algorithme d’inversion n’est aujourd’hui destiné qu’à estimer des cartes d’élasticité du milieu étudié. Or 

l’élasticité n’est pas un paramètre discriminant permettant d’affirmer la malignité d’une lésion. D’autres 

paramètres mécaniques devraient être pris en compte, tels que la viscosité ou l’anisotropie, pour affiner 

l’analyse. Ceci est un enjeu crucial puisque cela éviterait la pratique excessive de biopsies. 

 

V.B.3.c) Améliorations et nouvelles directions d’étude  

Cette étude in vivo et la mise en valeur des difficultés et limites rencontrées permet de dégager un certain 

nombre de pistes à explorer pour rendre l’Elastographie Impulsionnelle plus sensible, plus souple et plus 

robuste. Voici quelques directions : 

 

- Améliorer la technologie 

L’échographe ultrarapide, s’il permet des études en laboratoire, a une sensibilité très limitée pour les 

applications in vivo. L’utilisation d’une nouvelle électronique permettrait une meilleure exploitation des 

données in vivo et de franchir un palier dans l’étude de la technique en conditions cliniques. Une 

collaboration entre le LOA et Lecœur Electronique s’est établie et la livraison d’une nouvelle électronique 

complètement programmable est prévue pour la fin de l’année 2004. Elle sera dotée d’une dynamique de 

12 bits, de 128 voies programmables avec chacune de 256 Mo de mémoire, d’une liaison USB 2 pour un 

transfert de données haut débit (évitant ainsi tout temps d’attente source d’erreur pour le médecin et 
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d’inconfort pour les patientes) et de sommateur et corrélateur hardware de manière à pouvoir fournir de 

l’imagerie échographique temps réel (50 Hz) de qualité comparable à celle des échographes commerciaux.  

 

 - Contrôler la source de cisaillement 

Une des limitations majeures de la technique est la manière de générer l’onde de cisaillement. En effet elle 

impose un appareillage très lourd et peu maniable pour le médecin, et a été une source d’erreurs 

expérimentales importante : l’instabilité du positionnement de la sonde fragilise l’examen échographique et 

élastographique et compromet la génération d’ondes de cisaillement propres. C’est également une 

limitation intrinsèque forte de la technique puisqu’elle ne donne aucun contrôle sur la source de 

cisaillement et ne permet pas l’adaptation du coup basse fréquence aux caractéristiques particulières de 

chaque cas clinique (taille de l’organe, hétérogénéité échographique…). Ceci est particulièrement 

contraignant si l’on veut appliquer la technique à des organes profonds comme le foie ou la prostate : la 

génération de cisaillement impulsionnel par un vibreur situé en surface peut devenir très problématique. 

Une des premières directions que nous avons exploré après cette étude clinique est l’utilisation d’une 

nouvelle méthode pour générer l’excitation basse fréquence. Celle-ci est basée sur l’utilisation de la force 

de radiation acoustique permettant d’exciter à distance les tissus via un faisceau ultrasonore focalisé. Nous 

verrons que cette approche est extrêmement prometteuse pour l’avenir de l’Elastographie Impulsionnelle 

et qu’elle a donné naissance à une nouvelle technique baptisée Supersonic Shear Imaging (SSI). Cette 

technique est présentée au chapitre VI. Ses applications potentielles sont étudiées au chapitre VII.   

 

- Mesurer d’autres paramètres que l’élasticité. 

L’élasticité n’est pas un paramètre aidant la caractérisation des tumeurs. Il est donc intéressant de voir si, 

grâce à la richesse de l’information fournie par l’approche impulsionnelle, il n’est pas possible de mesurer 

d’autres paramètres physiques du milieu tels que la viscosité et l’anisotropie. Si une cartographie de 

l’anisotropie du milieu semble ambitieuse avec une imagerie en deux dimensions, la viscosité peut se 

révéler être un paramètre intéressant pour aider à la discrimination. En effet les tumeurs malignes sont très 

ancrées dans les tissus, possèdent une structure complexe et un réseau d’alimentation sanguine important. 

Il est fort probable que ces caractéristiques entraînent une atténuation de l’onde de cisaillement 

importante. Nous nous sommes par conséquent intéressés à la modélisation de la viscosité dans les tissus 

mous (chapitre IX) et à la capacité qu’a notre nouvelle technique impulsionnelle (SSI) à donner des 

cartographies élastique et visqueuse du corps humain (chapitre X). 

 

- Enrichir la technique pour qu’elle soit adaptable au 3D 

L’approche impulsionnelle semble être une des techniques élastographiques les plus robustes en imagerie 

échographique 2D : le couplage onde de compression – onde de cisaillement est relativement faible 

permettant une estimation quantitative de l’élasticité des tissus, les conditions aux limites ont un rôle 

négligeable et le mouvement basse fréquence hors plan peut rester limité si la génération de l’onde de 

cisaillement est propre. L’exemple de la NMR Elastographie démontre cependant que les potentialités 
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d’une Elastographie Impulsionnelle 3D sont énormes : une robustesse supérieure due à la disparition de 

l’Hypothèse 4 (variations du champ dans la direction de l’élévation), une reconstruction plus riche avec 

l’estimation possible d’autres paramètres mécaniques, une plus grande sensibilité de détection grâce à 

l’étude d’un volume complet de l’organe. La faisabilité de l’Elastographie Impulsionnelle 3D implique non 

seulement l’étude de tout un volume mais également l’aptitude de la technique à mesurer les trois 

composantes du champ de déplacements basse fréquence. Or aujourd’hui les techniques de mesure de 

mouvement basée sur l’échographie telle l’interférométrie speckle ultrasonore développée au chapitre II et 

utilisée en Elastographie Impulsionnelle ne sont capables de fournir qu’une estimation de la composante 

longitudinale du champ (celle le long de l’axe du faisceau ultrasonore). Il est donc nécessaire de trouver 

une méthode capable de fournir, en plus de la composante axiale, la ou les composantes latérales du 

champ. Ceci est l’objet du chapitre XI de cette thèse ou nous présentons une méthode échographique 

d’estimation vectorielle du champ de déplacements et l’appliquons à l’Elastographie (chapitre XII) pour la 

valider. Cette étude est en quelque sorte le point de départ de l’étude tridimensionnelle de l’Elastographie 

Impulsionnelle.  
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CHAPITRE VI 

 

SUPERSONIC SHEAR IMAGING 

 

 

 

 

 
Image acceptée en couverture de IEEE Transactions for Ultrasonics, Ferroelectrics and 

Frequency Control. 
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J. Bercoff, M. Tanter, and M. Fink, "Supersonic Shear Imaging: a new technique for soft tissue elasticity 
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VVII..  SSUUPPEERRSSOONNIICC  SSHHEEAARR  IIMMAAGGIINNGG  ((SSSSII))  
 

Au vu des limites de l’Elastographie Impulsionnelle mises en évidence lors de l’étude in vivo, une 

des études prioritaires à mener était la recherche d’un nouveau mode d’excitation mécanique plus robuste, 

plus souple et plus transparent pour le médecin. Nous nous sommes tournés vers la pression de radiation 

ultrasonore car elle offrait une possibilité d’exciter mécaniquement le milieu directement avec des 

ultrasons et de s’affranchir de vibreurs externes. Rappelons que son principe repose sur la focalisation 

d’un faisceau ultrasonore à une profondeur donnée pendant un temps suffisamment long pour pousser les 

tissus (typiquement de l’ordre de la centaine de µs). L’effet de radiation étant très faible, il n’induit de 

poussée qu’au voisinage de la focale du faisceau, permettant ainsi de créer, à distance, une zone de 

vibration mécanique localisée. L’utilisation de la pression de radiation pour créer une vibration mécanique 

a déjà été proposée par Sarvazyan et mise en application par plusieurs groupes, comme celui de Duke 

University, dans le domaine médical (chapitre IV). La plupart de ces techniques proposent une étude de la 

réponse du tissu dans la zone de poussée (à la focale du faisceau) pour déduire des informations sur la 

mécanique des tissus. Nous proposons ici d’adopter une stratégie différente : coupler l’utilisation de la 

pression de radiation avec les principes de l’Elastographie Impulsionnelle. Ce couplage suscite plusieurs 

interrogations: la pression de radiation est-elle susceptible de générer des ondes de cisaillement capables de 

se propager dans les tissus biologiques ? Ces éventuelles ondes sont-elles détectables par interférométrie 

speckle ultrasonore ? Est-on capable de les exploiter pour en déduire le module de cisaillement du milieu ? 

Ce chapitre démontre tout d’abord qu’il est possible de générer par pression de radiation et d’imager par 

imagerie ultrapide des ondes de cisaillement impulsionnelles (VI.B), le tout en n’utilisant qu’une barrette 

ultrasonore classique liée à l’échographe ultrarapide du LOA. Cette étude expérimentale s’appuiera sur une 

base théorique permettant de modéliser les effets de pression de radiation présentée dans la première 

partie de ce chapitre (VI.A). Nous proposerons ensuite (VI.C) une solution originale permettant de 

transformer la pression de radiation en une arme très efficace pour induire du cisaillement dans le milieu 

imagé par la sonde ultrasonore. Basée sur la création d’une source mécanique se déplaçant à une vitesse 

supersonique, elle permet de créer une sorte de bang de cisaillement dans les tissus induisant des 

déplacements mécaniques d’amplitude suffisante pour fournir une carte du module d’élasticité en quelques 

dizaine de ms. Cette approche, robuste et très prometteuse, a donnée naissance à une nouvelle technique 

d’imagerie des propriétés mécaniques des tissus baptisée Supersonic Shear Imaging (SSI) dont les 

applications médicales seront détaillées au chapitre VII. La dernière partie (VI.D) présente les différentes 

possibilités qu’offre la technique pour générer de l’information mécanique dans le milieu, et qui 

représentent un des grands avantages de SSI par rapport aux autres techniques d’élastographie.  
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VVII..AA..  LLaa  ffoorrccee  ddee  rraaddiiaattiioonn  uullttrraassoonnoorree  ddaannss  lleess  ttiissssuuss  bbiioollooggiiqquueess      

Qu’est ce que la force de radiation acoustique, comment l’expliquer et la calculer, comment 

modéliser ses conséquences dans les tissus biologiques ?  Cette section s’attache à répondre à chacune de 

ces questions en privilégiant la plupart du temps les interprétations physiques aux calculs mathématiques. 

La majorité du contenu mathématique de cette section nous sert à introduire le formalisme de Green 

permettant de modéliser la réponse mécanique d’un milieu élastique à une force impulsionnelle. Nous le 

réutiliserons au chapitre IX consacré à la modélisation de la viscosité.  

VI.A.1. La Force de Radiation ultrasonore : introduction et modélisation 

VI.A.1.a) Généralités 

La force de radiation est un effet caractéristique de tout phénomène ondulatoire, quelle que soit la nature 

de ce dernier (électromagnétique ou mécanique). Elle se définit comme une force de poussée, surfacique 

ou volumique, résultant d’un transfert de quantité de mouvement de l’onde vers son milieu de 

propagation. Trois mécanismes expliquent principalement ce transfert :  

- les phénomènes de dissipation de l’onde. 

- Les phénomènes non linéaires. 

- les réflexions sur les interfaces ou aspérités du milieu de propagation. 

La force de radiation peut être considérée comme un phénomène stationnaire : sa constante de temps 

caractéristique est nettement supérieure à celle des phénomènes ondulatoires qui la génèrent. Elle est bien 

connue en électromagnétisme où elle explique par exemple l’effet de poussée d’un faisceau laser sur une 

vitre absorbante. En acoustique elle fut pour la première fois étudiée au début du siècle par Rayleigh [94, 

95] et fut l’objet pendant plusieurs décennies de nombreuses controverses, discussions et remises en cause 

[96-100]. Etant un effet du second ordre (la force créée étant plusieurs ordres de grandeur inférieure au 

champ de pression ondulatoire qui la crée), elle a été très difficile à générer et à observer 

expérimentalement avant l’apparition de transducteurs piézo-électriques de puissance suffisante. C’est de 

plus un phénomène très complexe à modéliser et très dépendant des conditions dans lesquelles il est 

étudié. La subtilité du phénomène combiné aux limitations expérimentales explique en grande partie une 

littérature abondante mais longtemps contradictoire sur ce sujet. Le paragraphe suivant pose les bases 

mathématiques et donne quelques exemples illustratifs dans le cas d’un fluide parfait (VI.A.1.b). Ces 

exemples permettront d’appréhender la complexité du phénomène avant de généraliser l’approche à un 

fluide visqueux (VI.A.1.c ) et de l’étudier dans le cas qui nous intéresse : la force de radiation créée par un 

faisceau ultrasonore focalisé dans les tissus biologiques (VI.A.2).   

VI.A.1.b) Cas d’un fluide parfait 

• Formulation théorique 

La force de radiation acoustique peut être considérée comme un phénomène non linéaire dans le sens où 

une écriture linéarisée de l’équation du mouvement ne peut la modéliser. Son estimation nécessite un 
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développement au second ordre et un moyennage temporel des équations constitutives du milieu. Son 

origine en revanche peut s’expliquer dans certains cas par des phénomènes purement linéaires (par 

exemple une propagation d’onde linéaire dans un milieu libre). Dans d’autres cas la prise en compte de la 

non linéarité intrinsèque du milieu est indispensable pour l’estimation correcte de la force.  

Les équations d’hydrodynamique en coordonnées Eulérienne dans un fluide parfait peuvent s’écrire : 

Equation du mouvement : 
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p est la pression, v la vitesse, ρ la densité. En combinant ces deux équations, on déduit l’équation de 

conservation de la quantité de mouvement : 
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Où ikπ  est appelé le tenseur de flux de quantité de mouvement (par analogie avec le vecteur de flux 

d’énergie ou vecteur de Pointing). L’interprétation physique de cette équation apparaît clairement en 

intégrant  sur un volume V quelconque et en utilisant le théorème d’Ostrogradsky : 
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nr étant le vecteur normal à la surface S. La variation de quantité de mouvement dans un volume donné est 

égale au flux du tenseur de quantité de mouvement à travers la surface délimitant ce volume. 

La force de radiation, par définition, est la moyenne temporelle de cette variation de quantité de 

mouvement [101]. On peut donc écrire, localement: 
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Où la barre représente un moyennage temporel Eulérien. ikπ , moyenne temporelle du tenseur de flux de 

quantité de mouvement, est appelé tenseur de Brillouin. 

En général, la force de radiation créée sur une surface S donnée délimitant un élément de volume V dans 

un fluide parfait se calcule en faisant un bilan de quantité de mouvement dans le volume considéré et peut 

s’estimer en intégrant le tenseur de Brillouin sur cette surface : 

 (VI-2) ∫−=
S
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Bien que vectorielle, on nomme souvent cette force, par abus de langage,  pression de radiation.     
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• Rayleigh ou Langevin ? 

Une des subtilités de ce phénomène est que sa nature physique dépend des conditions aux limites du 

milieu d’étude [102]. En effet, à l’ordre 2, l’expression du tenseur de Brillouin dans un fluide parfait 

s’écrit : 

kiikik vvp 1102 ρδπ +=  

v1 est la vitesse acoustique et p2 une surpression du second ordre liée à la non linéarité de l’équation d’état 

du fluide. Nyborg montre que l’expression de cette surpression peut s’écrire [103]: 

(VI-3) CVPp +−=2  

Où est P est la densité d’énergie potentielle, V la densité d’énergie cinétique et C une constante du second 

ordre dont la valeur dépend des conditions aux limites du problème.  

En supposant l’égalité des énergies cinétique et potentielle moyennes, on a : 

Cp =2  

Si l’on considère un champ acoustique se propageant dans un milieu confiné, alors la constante C est non 

nulle et sa valeur dépend des conditions aux limites du problème. Il en est de même pour le cas d’une 

onde plane se propageant dans un milieu infini. Si l’on considère, à l’opposé, un faisceau acoustique de 

dimension finie dans un fluide infini à l’équilibre, alors la supposée existence de cette surpression moyenne 

induirait un gradient de pression stationnaire entre l’intérieur et l’extérieur du faisceau (resté à la pression 

hydrostatique). La conséquence est une force qui tend à déformer le faisceau de manière à équilibrer la 

pression interne et externe et à annuler la surpression moyenne [101]. Dans ce cas C=0 et le tenseur de 

Brillouin ne dépend que des caractéristiques du champ acoustique ( kiik vv 110ρπ = ). Cette différence de 

nature explique pourquoi deux forces de radiation distinctes ont été définies :  

- la force de Rayleigh, définie comme la force pour laquelle C≠0. Elle concerne les phénomènes de 

pression de radiation dans les milieux confinés. Elle dépend du champ acoustique et des 

conditions aux limites. 

- la force de Langevin, définie comme la force pour laquelle C=0. Elle concerne les faisceaux 

acoustiques de dimension finie dans des milieux infinis. Elle ne dépend que du champ acoustique. 

En supposant l’égalité des énergies potentielle et cinétique moyennes, cela revient à considérer la 

surpression acoustique moyenne nulle.  

Si historiquement la force de Rayleigh a eu une importance fondamentale, elle reste d’un intérêt pratique 

limité. Nous ne nous intéresserons par la suite qu’à la force de Langevin. Cela revient à supposer les 

dimensions du fluide bien supérieures à celles du faisceau acoustique qui s’y propage. 

 

• Quelques exemples illustratifs 

Considérons une onde plane se propageant dans un fluide parfait dans la direction de l’axe x. Le tenseur 

de Brillouin s’écrit alors à l’ordre 2: 
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Un bilan de quantité de mouvement dans un volume quelconque du fluide montre que : 

∫−=
S
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L’amplitude du champ acoustique plan restant inchangé, la quantité de mouvement de l’onde se conserve 

dans un volume de fluide parfait et la force de radiation est nulle. Dans ce cas, les phénomènes de 

pression de radiation ne peuvent s’observer qu’en présence d’un objet (réflecteur, absorbant ou les deux) 

dans le fluide parfait. Nous présentons ici quelques exemples classiques de phénomènes de pression de 

radiation sur des interfaces. Nous supposerons dans tous les cas un faisceau acoustique de dimension finie 

dans un fluide infini. La surpression est alors nulle (C=0 par continuité et l’on suppose PV = ) et le 

tenseur se réduit donc à : 
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- Exemple 1 : Faisceau acoustique rencontrant une interface plane parfaitement absorbante. 

Le bilan de quantité de mouvement, selon l’équation (V-5), s’écrit alors: 

AVAvdSnFF
S

kikx 22
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==−== ∫ ρπ  

A est la section du faisceau acoustique. En supposant toujours l’égalité des énergies potentielle et cinétique 

moyennes, alors  l’expression de la force peut s’exprimer [104]: 

(VI-6) 
c

WEAF ==  

E est la densité d’énergie du faisceau, W est la moyenne temporelle de l’intensité du faisceau acoustique et 

c la vitesse de propagation des ultrasons. 

- Exemple 2 : Faisceau acoustique rencontrant une interface plane parfaitement réfléchissante. 

Si l’onde plane rencontre une interface parfaitement réfléchissante, il faut ajouter la variation de quantité 

de mouvement due à l’onde réfléchie. La force s’exprime alors : 

(VI-7) 
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- Exemple 3 : Faisceau acoustique rencontrant une interface plane partiellement réfléchissante. 

Le bilan s’écrit alors :  
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R étant le coefficient de réflexion. 

Ceci s’adapte en particulier au problème de pression de radiation à l’interface de deux fluides. Selon le 

rapport des vitesses des ondes, la force peut être positive ou négative. Dans le dernier cas on est alors en 

présence du phénomène de fontaine acoustique ou l’illumination par un faisceau acoustique aspire 

l’interface vers le faisceau au lieu de la pousser. Ceci s’observe généralement à l’interface de deux fluides 

d’impédance égale (R=0) mais de vitesse acoustique différente ( 21 cc ≠ ) 

- Cas d’un objet aux formes plus générales : 

Enfin si l’onde plane rencontre un objet aux formes plus quelconques, le calcul de la force se résume à une 

étude de la diffraction et de l’absorption de l’onde acoustique sur cet objet, tout en gardant à l’esprit que le 

bilan peut s’effectuer sur n’importe quelle surface S entourant l’objet : 

(VI-9) ∫ +−=
S

kikiki dSnF )( ''' ππ  

ik
'π  et ik

''π  étant respectivement les composantes du tenseur de Brillouin pour l’onde incidente et pour 

l’onde réfléchie par l’objet. 

VI.A.1.c) Cas du fluide visqueux 

• Formulation théorique 

Dans un fluide visqueux le tenseur de flux de quantité de mouvement ikπ s‘écrit  [105] : 
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pη et sη sont respectivement les viscosité de compression et cisaillement. La force de radiation s’écrit 

toujours localement : 
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Dans ce cas, l’atténuation de l’onde ultrasonore due à la viscosité du fluide introduit une variation de 

quantité de mouvement au cours de la propagation de l’onde. Il y a donc création d’une force de radiation 

volumique à l’intérieur du fluide visqueux. L’estimation de la force nécessite le calcul des champs (pression 

et vitesse) induit par l’onde acoustique. Une expression analytique peut être obtenue dans des cas simples 

comme celui d’une onde plane monochromatique de dimension finie. Les autres cas se traitent le plus 

souvent par simulation. 

 

• Onde plane dans un fluide visqueux 

Considérons un fluide homogène visqueux infini dans lequel se propage un faisceau acoustique fini. Si l’on 

suppose cette propagation linéaire, alors la force de radiation s’écrit localement à l’ordre 2: 
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Le champ des vitesses induit par une onde plane monochromatique ultrasonore dans un fluide visqueux 

s’écrit facilement : 

[ ]xjkxtjvtxv αω +−= exp),( 01  

α étant l’atténuation ultrasonore, ω la fréquence. On en déduit alors l’expression de la force de radiation : 
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W étant l’intensité, moyennée temporellement, du faisceau acoustique. 

Si la propagation est non linéaire, le problème est plus complexe car il n’y a pas de solution analytique 

dans le cas général. Les champs acoustiques puis la force de radiation se calculent le plus souvent 

numériquement. Une expression de la force de radiation peut se déduire de l’équation KZK valable dans 

des milieux homogènes dissipatifs en supposant le faisceau ultrasonore quasi plan. Zabolotskaya montre 

que pour des faisceaux suffisamment directionnels [106]: 
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où p est la pression acoustique et b est la dissipation effective. Cette dernière se définit selon l’expression : 

(VI-14) ⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛
+++=

pv
sc CC

b 11
3
4 χηη  

χ est la conductivité thermique, Cp et Cv les capacités calorifiques respectivement à pression et volume 

constants. 

On remarque que dans le cas d’une propagation non linéaire, la force dépend non seulement de 

l’amplitude du champ de pression acoustique mais aussi de sa forme temporelle (VI-13). Rudenko et al. 

[107] ont dérivé l’expression de la force de radiation dans la cas d’un faisceau ultrasonore focalisé 

parfaitement gaussien. L’importance des phénomènes de propagation non linéaire a été mise en évidence 

expérimentalement par Starritt et al. [108] sur l’estimation des valeurs de streaming acoustique induit par 

force de radiation dans un fluide. Leur rôle dans la réponse mécanique des tissus mous à une force de 

radiation n’a pas encore été étudié en détail et fait l’objet aujourd’hui d’investigations par l’équipe d’Artann 

Laboratories. 

VI.A.1.d) Notre cas 

Nous cherchons dans ce travail à modéliser une force de radiation acoustique créée dans un tissu 

biologique par un faisceau ultrasonore focalisé. Nous supposons que le milieu se comporte comme un 
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fluide visqueux aux fréquences ultrasonores et que ses dimensions sont bien plus grandes que celles du 

faisceau acoustique. Nous nous plaçons ainsi dans le cas d’une force de Langevin et découplons les études 

acoustique et mécanique du milieu. Le champ ultrasonore est supposé quasi plan et monochromatique. 

Nous négligeons les phénomènes de radiation dus à la non-linéarité du milieu et supposons l’absence de 

réflecteurs spéculaires forts tels que des parois d’organes. Dans cette configuration, la force de radiation 

n’est liée qu’à l’atténuation ultrasonore du milieu et l’on peut se baser sur l’équation (VI-12) pour calculer 

son expression. Ces suppositions, généralement utilisées dans la plupart des études élastographiques, bien 

qu’intuitivement sensées, n’ont pas été rigoureusement justifiées. Un travail plus poussé est indispensable 

mais sort du cadre de cette thèse. Et ce d’autant que notre approche élastographique, de part son aspect 

transitoire, ne s’intéresse pas à l’amplitude à la focale mais uniquement au champ de cisaillement 

propagatif hors de la source. Les résultats obtenus dans les prochains chapitres nous permettront de 

conclure sur la validité de nos hypothèses. L’étude du comportement mécanique d’un tissu mou soumis à 

une telle force est présentée au paragraphe suivant. 

VI.A.2. Modélisation d’une source mécanique induite par force de radiation par la 

fonction de Green Elastique. 

La force de radiation induit dans les tissus une source mécanique volumique permettant de faire vibrer les 

tissus à distance. Nous nous intéressons ici à l’étude de la réponse d’un tissu mou élastique typique à ce 

type d’excitation. Pour modéliser ce problème, une solution analytique de l’équation du mouvement dans 

un solide purement élastique soumis à une sollicitation impulsionnelle est utilisée : la fonction de Green 

élastique développée par Aki et Richards [109] au début des années 1980. Le paragraphe suivant expose et 

analyse cette fonction de Green. Combinée à une modélisation spatio-temporelle de la source mécanique 

générée par pression de radiation (détaillée au paragraphe VI.A.2.b), cette solution analytique nous 

permettra d’étudier les caractéristiques des ondes élastiques induites par une telle excitation dans le milieu 

(paragraphe VI.A.2.c). 

VI.A.2.a) Solution analytique de l’équation du mouvement dans les solides 

élastiques. 

Considérons un solide infini, homogène, isotrope et purement élastique. Ses propriétés élastiques peuvent 

être complètement décrites par deux paramètres indépendants λ et µ que sont les coefficients de Lamé 

(voir IV.B.1). Supposons ce solide soumis à une force volumique extérieure arbitraire ),( trf rr
 ou 

rr représente le vecteur des coordonnées spatiales et t le temps. Le champ déplacement ),( tru rr
vérifie 

alors l’équation classique de Navier : 
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ρ étant la masse volumique du milieu.  
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On suppose que cette force volumique est un Dirac spatio-temporel situé à l’origine du repère 0=rr  :  

(VI-16) )()(),(0 rtatrf rrrr
δδ=  

aa v=  est l’amplitude de la source et aa vr /  sa direction.  

Aki et Richards ont démontré que la solution de l’équation (VI-15) s’exprimait de la façon suivante : 
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Où i est la composante du vecteur déplacement et j la direction de la force mécanique impulsionnelle. 
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cp est la vitesse des ondes de compression (
ρ

µλ 2+
=pc ), cs celle des ondes de cisaillement 

(
ρ
µ

=sc ),
r
xi

i =γ sont les cosinus directeurs du vecteur unitaire rr et rr r
= . 

Le champ de déplacement se décompose ainsi en trois termes dont nous allons analyser la signification 

physique : 

- L’onde de compression : 

Le terme ⎟
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représente un champ ondulatoire à rotationnel nul se 

propageant à la vitesse cp. Son amplitude décroît comme l’inverse de la distance à la source et sa direction 

de propagation est radiale (parallèle au vecteur position rr ). C’est une onde de compression bipolaire 

longitudinale (la vitesse particulaire est toujours colinéaire à sa direction de propagation) 

- L’onde de cisaillement : 
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représente un champ ondulatoire à divergence 

nulle se propageant à la vitesse cs. Son amplitude décroît également comme l’inverse de la distance à la 
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source et sa direction de propagation est perpendiculaire au vecteur position rr . C’est une onde de 

cisaillement bipolaire transversale. 

La Figure VI-1 représente les diagrammes de directivité des ondes de compression et cisaillement. 

 

 

Figure VI-1: diagramme de directivité des ondes de cisaillement (gauche) et de compression 

(droite) 

 

- Le terme de couplage : 

Le terme 
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n’est ni une onde de cisaillement ni une 

onde de compression. Il est composé de termes à rotationnel nul comme de termes à divergence nulle. 

C’est donc un terme de couplage entre les deux ondes, montrant que dans le cas général il n’est pas 

possible de décomposer complètement une onde élastique en deux ondes de compression et de 

cisaillement indépendantes. Avec une excitation impulsionnelle, ce terme est temporellement une rampe 

linéaire (négative ou positive selon la direction) liant les deux Dirac de compression et cisaillement. Son 

amplitude décroît en 2

1
r

. C’est donc un terme de champ proche par rapport aux deux autres 

composantes du champ. La vitesse de propagation de son maximum d’amplitude absolu correspond à la 

vitesse des ondes de cisaillement (ceci n’étant exact que dans le cas parfaitement impulsionnel). 

 

Dans les milieux mous, rappelons que la vitesse de compression est nettement plus grande que celle de 

cisaillement (un facteur 1000). L’onde de compression s’y propage donc instantanément et a une 

amplitude en champ lointain très négligeable devant le terme de cisaillement (leur amplitude étant 

proportionnelle à l’inverse de vitesse de propagation au carré). Dans l’objectif de comprendre la 
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génération d’ondes élastiques dans les milieux mous, nous avons développé une simulation 3D basée sur 

la solution de Green présentée dans ce paragraphe et permettant de calculer le champ de déplacement 

engendré dans un milieu élastique homogène par n’importe quel type de source spatio-temporelle. La 

Figure VI-2 montre une image, à un temps donné, du champ des déplacements axiaux (i.e. la projection 

du champ selon l’axe z) induit dans le milieu par un Dirac spatio-temporel. La source est située au centre 

de l’image et sa direction correspond à l’axe z. Les paramètres choisis pour la simulation ont été les 

suivants : cp=1500 m.s-1, cs = 1.5m.s-1. 

 

 

Figure VI-2: Champ de déplacement engendré par un force d’amplitude correspondant à un 

Dirac mécanique spatio-temporel et dont la direction est donnée par l’axe z. Le temps après 

excitation est de 10 ms. 

 

Le champ bipolaire en blanc correspond à l’onde impulsionnelle de cisaillement se propageant dans le 

milieu élastique. Le terme de couplage d’amplitude plus faible est visible essentiellement le long de l’axe z. 

Afin d’analyser plus finement le rôle des différents termes, la Figure VI-3 donne les variations temporelles 

du champs en différents points de l’axe x et de l’axe z. 

 

 

Figure VI-3: champs le long de l’axe x et z. [ ]mmx 105.0 −∈  et [ ]mmz 105.0 −∈  
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On constate que le long de l’axe x le terme prépondérant de la fonction de Green est l’onde de 

cisaillement. Cette onde impulsionnelle s’atténue bien en 
r
1

. Le terme de couplage est une rampe négative 

dont l’amplitude relative par rapport au terme de cisaillement diminue avec la distance à la source. Le long 

de l’axe z, le terme de cisaillement est nul. Il ne reste que la rampe de couplage qui, dans cette direction, 

est positive. La décroissance en amplitude est bien plus rapide (en 2

1
r

). Le terme de compression se 

propage instantanément à l’échelle de temps d’observation (~ms) et possède une amplitude négligeable. 

Afin de modéliser le champ de déplacement généré dans le milieu par une source quelconque ),( trf rr
, il 

suffit d’appliquer le principe de superposition et de convoluer spatialement et temporellement la solution 

de Green avec la fonction source: 
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VI.A.2.b) Modélisation d’une source mécanique générée par pression de 

radiation dans les tissus mous 

Nous cherchons ici à modéliser une source mécanique engendrée par un faisceau ultrasonore focalisé à 

une profondeur donnée. Afin d’obtenir une formulation simple de la force de radiation induite, nous 

faisons les suppositions suivantes : 

- Le milieu est, pour les ondes ultrasonores, un liquide visqueux homogène.  

- Le champ ultrasonore créé est quasi plan et monochromatique. 

- La propagation de l’onde est linéaire. 

Dans ces conditions nous avons vu au paragraphe VI.A.1 que la force de radiation peut s’exprimer 

simplement : 

(VI-20) )()(2),( tf
c

rWtrF
r

r α
=  

α est l’atténuation dans le milieu à la fréquence centrale de la barrette, W l’intensité moyenne du faisceau 

acoustique, c la vitesse des ultrasons dans le milieu. La distribution temporelle f(t) de la source correspond 

à un créneau dont la durée T coïncide avec celle du train d’onde ultrasonore émis pour générer la force. F 

peut s’exprimer directement en fonction du maximum temporel du champ de pression de l’onde : 
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Modéliser F revient donc à estimer le champ de pression généré par notre barrette ultrasonore. Pour cela 

nous utilisons le logiciel SimulPA developpée par Didier Cassereau au LOA. Basé sur la théorie des 

rayons, ce code permet de simuler le champ acoustique généré par n’importe quel type de transducteur. La 



Deuxième partie – Application de l’imagerie ultrarapide à l’étude de l’élasticité des tissus mous 

 136

Figure VI-4 montre le maximum temporel du champ de pression calculé avec simulPA dans un liquide 

visqueux avec une barrette ultrasonore linéaire similaire à celle utilisée expérimentalement (Vermon, 128 

éléments, pas=0.33mm, Fs=4.3 MHz). L’atténuation ultrasonore du milieu choisie est une valeur 

caractéristique des milieux biologiques (α=0.6 dB/cm/MHz). La durée de poussée par force de radiation 

étant typiquement de 100 µs, le signal temporel ultrasonore émis par les éléments de la barrette est un train 

d’ondes de 100 µs centré à la fréquence centrale de la barrette (4.3 MHz) donc quasiment 

monochromatique. 

 

Figure VI-4: Simulation de la distribution spatiale du maximum du champ de pression crée par la 

barrette Vermon. 

VI.A.2.c) Simulation des déplacements induits par pression de radiation 

dans un milieu mou  

Afin de calculer le champ ondulatoire engendré par la force de radiation de notre transducteur focalisé, il 

suffit d’injecter la source ),( trf rr
calculée dans notre simulation de Green. La géométrie de la source est 

donnée Figure VI-4, sa fonction temporelle correspond à l’enveloppe du signal ultrasonore focalisé, c'est-

à-dire à un créneau de 100 µs. Le champ de déplacements axiaux spatio-temporel résultant dans le plan de 

la barrette ultrasonore est montré Figure VI-5.  

 

 

Figure VI-5: Déplacements axiaux (z) engendrés dans le milieu mou à trois temps différents. La 

barrette focalisant les ultrasons est située sur le haut de l’image.  
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Les paramètres de simulation sont les mêmes que ceux utilisés au paragraphe VI.A.2.a. On constate que 

l’on génère principalement une onde de cisaillement bipolaire se propageant dans la direction transverse 

(x). L’onde de compression a une amplitude très faible et se propage très rapidement (en quelques 

dixièmes de ms). Elle n’est pas visible à l’échelle des temps d’observation. Le terme de couplage engendre 

des déplacements négligeables par rapport à ceux créés par l’onde de cisaillement dès que l’on s’éloigne de 

quelques centaines de µm de la source. Notons que la durée d’excitation (100 µs) est très longue à l’échelle 

des temps ultrasonores (cela représente quelques 400 oscillations à 4 MHz, c'est-à-dire un train d’onde 50 

fois plus long que ceux utilisés en imagerie) mais courte à l’échelle des temps élastiques (qui sont 

typiquement de l’ordre de la ms). Le champ engendré est donc assez proche de la réponse impulsionnelle 

mécanique du milieu et possède une grande richesse fréquentielle. La largeur du front d’onde est 

déterminée par deux paramètres dans un milieu purement élastique: la durée d’excitation et les 

caractéristiques spatiales de la source. Dans notre cas, ou l’excitation est très courte, la largeur du front 

d’onde est essentiellement due à l’extension spatiale de la source qui agit comme un filtre basse fréquence. 

La section suivante démontre la possibilité de générer et d’imager ces ondes de cisaillement 

expérimentalement à l’aide de notre échographe ultrarapide. Nous comparerons alors les résultats 

expérimentaux à la modélisation présentée ci dessus. 

 

VVII..BB..  IImmaaggeerriiee  uullttrraarraappiiddee  dd’’oonnddeess  ddee  cciissaaiilllleemmeenntt  ggéénnéérrééeess  ppaarr  llaa  ffoorrccee  ddee  

rraaddiiaattiioonn  uullttrraassoonnoorree      

VI.B.1. Réalisation expérimentale  

Nous démontrons ici qu’il est possible, en utilisant une barrette échographique classique, d’exciter 

mécaniquement le milieu par pression de radiation et d’imager l’onde de cisaillement résultante, le tout en 

utilisant une approche purement ultrasonore, identique à celle de l’Elastographie Impulsionnelle : Après 

l’excitation mécanique, une imagerie ultrarapide du milieu est effectuée pendant la propagation des ondes 

mécaniques et l’interférométrie speckle ultrasonore est utilisée pour calculer le champ de déplacements 

induit par ces ondes. 

VI.B.1.a) Protocole expérimental 

Le matériel utilisé pour mener à bien cette expérience est décrit ci-dessous : 

- Réseau ultrasonore : 128 éléments, une fréquence centrale de 4.3 Mhz, une bande passante de 70 %, c’est 

elle qui a été utilisée pour les expériences in vivo en Elastographie Impulsionnelle. 

- Echographe : Le système qui contrôle cette barrette est l’échographe ultrapide présentée dans la première 

partie de ce manuscrit. Rappelons qu’il est composé de 128 cartes électroniques complètement 

programmables. Sa fréquence d’échantillonnage est de 50 MHz et sa dynamique de 8 bits en compression 

logarithmique (+1 de signe). Sa souplesse permet de générer n’importe quel type de champ ultrasonore 
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dans le milieu étudié : aussi bien un signal long focalisé pour pousser qu’une illumination en onde plane 

pour imager à une cadence élevée. 

- Gel : il fait partie de la famille des gels d’Agar-gélatine classiquement utilisée au laboratoire pour simuler 

les propriétés ultrasonores et élastiques des tissus biologiques. Dans cette expérience un gel composé de 

4% de gélatine et d’1% de poudre d’Agar (diffuseurs ultrasonores) a été utilisé. La vitesse des ondes de 

cisaillement y est de l’ordre de 1.5 m.s-1. 

 

 

Figure VI-6: Protocole expérimental décrivant la génération et l’imagerie d’onde de cisaillement 

transitoire par pression de radiation. 

 

Le protocole expérimental réalisé est montré Figure VI-6.  Il se décompose en trois étapes : 

1) Tout d’abord un champ ultrasonore à la fréquence centrale des transducteurs est focalisé à une 

profondeur choisie (30 mm) pendant une durée suffisamment longue (typiquement 100µs). Cela 

crée, par force de radiation, une source mécanique poussant les tissus dans la direction du faisceau 

ultrasonore.   

2) A la fin de l’étape de poussée, l’échographe bascule automatiquement en mode imagerie 

ultrarapide et acquiert une série d’images échographiques (50 images) à une cadence de 3000 Hz 

en illuminant le milieu avec des ondes planes.  

3) Les signaux RF sont enregistrés dans la mémoire de l’échographe puis transférés dans un 

ordinateur. La formation d’images (beam-forming) et l’intercorrélation des signaux sont alors 

effectués pour déduire le champ de déplacements axiaux engendrés par les ondes mécaniques. 

Précisons que l’on peut, au choix, intercorreler l’ensemble des images avec une image de référence 
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acquise avant l’excitation mécanique (on en déduit le champ de déplacements axiaux absolus) ou 

intercorreler les images deux à deux (on a alors accès aux déplacements relatifs ou vitesses 

particulaires). Le résultat final est un film montrant la propagation de l’onde en fonction du 

temps. 

VI.B.1.b) Résultats 

Le film montrant les déplacements axiaux absolus engendrés dans le milieu par la force de radiation est 

donné Figure VI-7. 

 

 

Figure VI-7: Film des déplacements engendrés par la focalisation d’un faisceau ultrasonore 

pendant 100 µs dans un gel d’Agar gélatine. 

 

On observe la génération et la propagation d’une onde de cisaillement bipolaire transverse. Les 

déplacements engendrés sont majoritairement axiaux alors que la propagation de l’onde se fait selon l’axe 

transverse. Notons que l’amplitude des déplacements est assez faible : d’une dizaine de µm au centre, elle 

atteint 1 ou 2 µm sur les bords de la zone imagée, à la limite de détection de l’algorithme d’intercorrélation 

([30]). 

VI.B.1.c) Comparaison avec la simulation par fonction de Green. 

Les caractéristiques générales de l’onde observée expérimentalement sont assez similaires à celles de l’onde 

simulée par fonction de Green. Le champ de déplacement engendré est principalement une onde de 

cisaillement bipolaire se propageant selon l’axe x. Les directivités des sources expérimentales et simulées 

sont très proches. On constate en revanche un front d’onde de cisaillement plus large expérimentalement, 

mettant en évidence un contenu spectral moins important qu’en simulation. Afin d’analyser cette 

observation plus en détail, la Figure VI-8 compare les évolutions temporelles des fronts d’onde 

(expérimental et simulé) en 1 point de l’espace situé proche de l’axe x de coordonnées (x=10, y=0, z=5) 

mm. Les amplitudes des déplacements sont normalisées par rapport à leur maximum spatio-temporel.  
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Figure VI-8: Comparaison de l’évolution temporelle du  champ de déplacements expérimental et 

simulé en un point proche de l’axe horizontal. 

 

On peut constater un bon accord simulation-expérience sur la contribution négative du terme de couplage 

(voir les premières 5 ms de l’évolution temporelle) ainsi que sur le temps de relaxation de l’onde de 

cisaillement. La forme du front d’ondes ainsi que son amplitude relative sont en revanche mal estimées par 

la simulation : l’amplitude du front d’ondes expérimental est plus faible et son aspect temporel moins 

piqué qu’en simulation. Ceci est dû, comme nous le verrons en détail au chapitre IX, à la non prise en 

compte de la viscosité du milieu, qui a tendance à agir comme un filtre basse fréquence sur la réponse 

impulsionnelle du milieu. Précisons que ces erreurs de modélisation sur la forme du front d’onde ne sont 

pas primordiales dans l’approche couplée pression de radiation - Elastographie Impulsionnelle. En effet 

l’objectif n’est pas d’estimer l’amplitude du front mais plutôt sa vitesse de propagation locale. Ces erreurs 

n’auront donc pas d’incidence notable sur l’estimation du module de cisaillement si l’on suppose que la 

viscosité n’influence pas de façon notable la vitesse de propagation (ce qui est généralement le cas dans les 

tissus biologiques). 

VI.B.2. Application à la mesure d’élasticité 

Pour déduire une carte du module d’élasticité à partir des ondes de cisaillement créées par pression de 

radiation, nous appliquons aux données montrées au paragraphe précédent l’algorithme du problème 

inverse présenté au chapitre V et utilisé en Elastographie Impulsionnelle. Rappelons que cet algorithme 

suppose la propagation d’une onde de cisaillement dans un milieu libre (sans sources), homogène, 

purement élastique et qu’il déduit la carte d’élasticité d’une mesure locale de la vitesse de propagation de 

l’onde selon la formule : 
2cρµ =  

Il ne prend pas en compte la présence de source mécanique dans le milieu ni la présence du champ de 

couplage entre l’onde de compression et de cisaillement. Il néglige également les effets dus à la viscosité 
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du milieu. Pour comprendre les effets de ces hypothèses sur la mesure d’élasticité nous appliquons tout 

d’abord le problème inverse sur le champ de déplacement simulé montré Figure VI-5. Nous étudions deux 

cas : une inversion brute et une inversion après avoir ajouté du bruit blanc au champ de déplacements 

spatio-temporels (5 % par rapport au maximum de déplacement simulé). Les cartes d’élasticité obtenues 

sont données Figure VI-9.  

 

 

Figure VI-9: Cartes d’élasticité issues de données simulées avec (droite) et sans (gauche) bruit. 

 

Sans ajout de bruit, l’élasticité est estimée quantitativement sur l’ensemble de la zone étudiée, excepté dans 

la zone de la source. En effet , l’algorithme n’est valable que dans un milieu libre et ne prend pas en 

compte l’existence éventuelle de sources mécaniques volumiques dans le milieu. Nous pouvons déduire de 

ces observations deux conclusions importantes:  

- la source mécanique induite par pression de radiation génère une champ de cisaillement dont les 

variations spatiales dans le plan de l’élévation sont négligeables. Le cas contraire aurait entraîné 

une surestimation notable de l’élasticité sur l’ensemble de l’image compte tenu de l’hypothèse 4 du 

chapitre V.  

- la non prise en compte du terme de couplage dans l’algorithme d’inversion ne dégrade pas la 

mesure d’élasticité. Ceci parce que sa vitesse de propagation est très proche de celle de l’onde de 

cisaillement (à cause de la très grande différence de vitesse entre les ondes de compression et de 

cisaillement). Il permet même parfois des mesures de module de cisaillement dans des zones où 

l’amplitude l’onde de cisaillement est trop faible. 

 

Dans le cas des données bruitées, l’élasticité de certaines zones situées hors de la direction principale de 

radiation de l’onde de cisaillement est mal estimée. La forte directivité de la source de cisaillement fait que 

les déplacements engendrés dans ces zones sont noyés dans le bruit. Cet effet s’observe de manière 
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analogue en expérience. La carte d’élasticité expérimentale établie à partir des déplacements spatiaux-

temporels (Figure VI-7) est montrée Figure VI-10. Comme en simulation, l’élasticité du gel homogène (2.2 

kPa) est quantitativement estimée dans les endroits ou l’onde de cisaillement se propage et est erronée 

dans la zone de la source.  Les zones de bonne estimation sont délimitées sur la Figure VI-10 par les traits 

en noir. La variance de la mesure y vaut 3 %, ce qui est assez faible. Ces zones correspondent aux endroits 

où l’onde de cisaillement s’est propagée avec une amplitude suffisante pour que l’estimation de sa vitesse 

soit correcte. Elles sont plus restreintes que dans le cas de la simulation où la viscosité n’avait pas été prise 

en compte. 

 

 

Figure VI-10: Carte d’élasticité déduite de données expérimentales de propagation d’une onde de 

cisaillement induite par pression radiation dans un gel élastique homogène 

 

Cette étude démontre bien que l’on est capable, en utilisant la pression de radiation, de générer à distance 

une onde de cisaillement transitoire se propageant dans un milieu mou. Cette onde est d’amplitude 

suffisante dans les gels de gélatine pour être exploitable par les techniques mises au point en Elastographie 

Impulsionnelle. On peut en déduire une carte de module de cisaillement du milieu dans une zone 

correspondant au diagramme de rayonnement de l’onde. 

VI.B.3. Avantages et limites du mode d’excitation choisi 

Un des principaux avantages du couplage entre pression de radiation et Elastographie Impulsionnelle est 

que l’on dispose d’un outil d’estimation quantitatif des paramètres mécaniques des tissus biologiques tout 

entier basé sur les ultrasons. On s’affranchit ainsi des lourds vibreurs externes nécessaires à la génération 

d’impulsions mécaniques. Comme nous l’avons souligné au chapitre V, cette amélioration est essentielle 

pour la stabilité et la robustesse des examens élastographiques in vivo. N’ayant besoin que d’une barrette 
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ultrasonore classique liée à l’échographe ultrarapide, cette nouvelle approche n’imposera pas un 

changement de protocole opératoire au médecin lors de l’examen médical. Un deuxième avantage 

indéniable est que cette excitation mécanique est localisée et localisable : la possibilité de générer une 

source mécanique à un endroit choisi n’est dépendante que de la capacité de la barrette à focaliser un 

faisceau ultrasonore à cette position. Il est ainsi possible de créer à distance une vibration mécanique 

n’importe où dans le plan de l’image échographique. Cette souplesse offre la possibilité de choisir la 

génération de l’onde de cisaillement et de l’adapter au cas expérimental étudié, ce qui n’était absolument 

pas le cas en Elastographie Impulsionnelle. La Figure VI-11 illustre cela en montrant 4 images d’ondes de 

cisaillement générées à 4 endroits différents dans le plan de l’image.  

 

 

Figure VI-11: 4 sources mécaniques générées dans le même gel à 4 endroits différents 

 

On peut ainsi calculer les cartes d’élasticité résultantes de chacune de ces 4 expériences et concaténer les 

zones de bonne estimation de l’élasticité complémentaires pour déduire une estimation de la carte 

d’élasticité de l’ensemble du milieu imagé. Cependant, cette idée, qui impose la réalisation de 4 expériences 

pour déduire un carte d’élasticité, ne résout pas le problème fondamental posé par l’utilisation de la force 

de radiation et mis en évidence dans les paragraphes précédents : les déplacements engendrés ont des 

amplitudes très faibles, à la limite du niveau de bruit expérimental et à la limite de résolution de 

l’algorithme d’intercorrélation utilisé pour les calculer (~µm). Ce problème sera d’autant plus critique lors 

d’études in vivo, le niveau de bruit étant forcément plus élevé et la viscosité dans les organes humains 

généralement nettement supérieure à celle des gels de gélatine (typiquement 0.1 Pa.s pour un gel et 1 Pa.s 

sur un sein jeune). On peut alors s’attendre à une propagation de l’onde de cisaillement exploitable 

uniquement sur quelques mm2. Nous avons donc été amenés à trouver une approche plus astucieuse pour 

générer une onde de cisaillement basse fréquence dans les tissus. Nous présentons cette approche dans la 

section suivante. 

 

VVII..CC..  LLee  MMooddee  SSuuppeerrssoonniiqquuee  

VI.C.1. Principe 

L’idée clé qui a permis de transformer la pression de radiation en un outil performant et robuste pour 

générer du cisaillement dans les tissus biologiques est de créer non pas une source fixe mais une source 
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mobile se déplaçant à l’intérieur des tissus. Une autre façon de voir les choses est de se dire que l’on peut, 

grâce à la pression de radiation, allumer successivement de nombreuses sources de cisaillement localisées 

dans le milieu pour former (ou « beamformer ») le front d’onde de cisaillement que l’on désire. Dans cette 

optique, une des solutions les plus intéressantes consiste à déplacer la source de cisaillement le long de 

l’axe du faisceau ultrasonore (z). Si cette source se déplace à une vitesse supérieure à celle des ondes de 

cisaillement qu’elle génère, on atteint un régime supersonique. Pour bien comprendre les conséquence et 

l’intérêt de ce mode, considérons le champ de déplacements induit par une source impulsionnelle. Nous 

avons vu au VI.A.2 que la composante de cisaillement s’écrivait : 
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Il est alors possible de prendre en compte le mouvement de la source. L’expression précédente s’écrit 

alors: 
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)(0 trr correspond aux coordonnées spatiales de la source mobile et q(t) le signal temporel qu’elle rayonne. 

On démontre [110] que dans le repère mobile de la source l’équation (VI-22) peut s’écrire : 

 

(VI-23) ( )tf
MRV

tru jiij

s

i )(
)(sin14

1),(
222

γγδ
πρ

−
Θ−

=
r

 

 

M est le nombre de Mach, R la distance radiale entre le point d’observation et la source, Θ l’angle entre le 

point d’observation et la direction de la source mobile et f une fonction dépendante de M, R, Vs et Θ.  

 

En mode supersonique, la vitesse de la source est supérieure à celle des ondes qu’elle crée et M>1. D’après 

l’équation (VI-23) le champ est alors confiné dans la région )/1(sin 1 M−<Θ . Toutes les ondes de 

cisaillement impulsionnelles créées par cette source supersonique vont donc interférer constructivement le 

long d’un cône de Mach. On induit ainsi une sorte de « bang de cisaillement »  générant une onde de 

cisaillement intense confiné dans un cône. Le principe est illustré Figure VI-12. Cette onde conique, dans 

le plan d’imagerie de la barrette ultrasonore, apparaît comme deux ondes planes se propageant en sens 

opposé. L’angle entre ces deux ondes planes (ou l’angle du cône) est directement lié au rapport des 

vitesses de la source et de l’onde de cisaillement, c'est-à-dire au nombre de Mach. Dans un milieu donné, 

on peut ainsi changer l’inclinaison des ondes planes en variant la vitesse de la source. Nous verrons une 

application intéressante de cette propriété au chapitre VII. 
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Figure VI-12: Source supersonique de cisaillement créée par pression de radiation. Elle engendre 

une onde de cisaillement très intense confinée dans un cône. Ici la source se déplace à Mach 3 

(trois fois plus vite que l’onde) 

 

La Figure VI-13 montre une simulation de Green d’un régime supersonique où les ondes planes ont été 

créées par une source se déplaçant selon l’axe vertical à Mach 3. 

 

 

Figure VI-13: Simulation de Green d’une source se déplaçant à Mach 3 et rayonnant une onde de 

cisaillement. On ne regarde que la composante axiale du champ de déplacement. 

 

Ce mode semble donc une solution prometteuse pour étudier les propriétés élastiques des tissus. L’onde 

de cisaillement qui en résulte est plane, spatialement étendue et plus intense que dans le mode de 

focalisation simple.  Sa mise en oeuvre expérimentale est décrite dans la section suivante. 
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VI.C.2. Application Expérimentale 

VI.C.2.a) Protocole expérimental 

La création d’un source mobile est expérimentalement envisageable en focalisant le faisceau ultrasonore 

aux différents endroits souhaités. La Figure VI-14 montre la séquence effectuée par l’échographe pour la 

réalisation d’un mode supersonique vertical tel que nous l’avons décrit dans la section précédente. 

 

 

Figure VI-14: séquence temporelle de l’échographe ultrarapide pour la réalisation d’un mode 

supersonique. 

 

L’expérience a été conduite dans un gel de gélatine identique à celui décrit au paragraphe VI.B.1. La vitesse 

de la source est ajustée en jouant sur la cadence entre chaque focalisation (cadence de poussée ici fixée à 

600 Hz) et la distance entre chacune des focales. La réalisation d’un régime supersonique précis sous-

entend la connaissance de la vitesse de propagation des ondes de cisaillement dans le milieu étudié. Celle-

ci peut se faire rapidement en mesurant, lors d’une étape de calibration préliminaire, un temps de vol sur 

un front d’onde de cisaillement simple. Cette vitesse étant de 2 m.s-1 dans le gel étudié, la vitesse de la 

source a été fixée à 6 m.s-1 pour avoir un Mach 3. Ainsi, trois poussées à trois profondeurs différentes ([-10 

0 10] mm autour du centre de l’image) ont été réalisées à une cadence de 600 Hz pour ce mode. La 

souplesse de programmation de l’échographe ultrarapide permet d’alterner des séquences d’excitation 

mécanique (ou séquence de poussée) et celles d’imagerie ultrarapide. On peut ainsi imager le champ de 

déplacements induit pendant l’activation de la source (c’est à dire au cours de son déplacement 

supersonique) puis au cours de la propagation de l’onde résultante.  

VI.C.2.b) Résultats 
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Les données acquises au cours de l’expérience sont rapatriées dans l’ordinateur puis traitées de la même 

manière qu’au paragraphe VI.B.1. On en déduit le film des déplacements axiaux absolus engendrés par le 

mode supersonique dans le milieu. Ceci est illustré Figure VI-15. 

 

 

 

Figure VI-15: Régime supersonique Mach 3 réalisé expérimentalement dans un gel élastique 

homogène. 

 

Les trois première images correspondent à l’activation de la source alors que les trois dernières montrent la 

propagation de l’onde conique de cisaillement dans le milieu après l’excitation mécanique. L’intensité des 

déplacements engendrés est plus grande, on atteint ici presque 30 µm au centre, et l’on observe clairement 

l’onde de cisaillement conique se propageant dans l’ensemble du milieu imagé. 

VI.C.2.c) Carte d’élasticité en milieu homogène 

L’intérêt du mode supersonique s’illustre dans le calcul de la carte d’élasticité du milieu étudié. Cette 

dernière, obtenue en appliquant l’algorithme d’inversion sur le champ de déplacements, est montrée 

Figure VI-16. Le module de cisaillement est cette fois quantitativement estimé (4 kPa) dans tout le milieu, 

excepté dans la zone de la source (axe du faisceau acoustique). On s’est ainsi affranchi des problèmes de 

directivité de la source de cisaillement induite par pression de radiation ainsi que de la faiblesse du rapport 

signal sur bruit, flagrante lors d’une excitation simple.  
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Figure VI-16: Carte d’élasticité du gel calculée à partir du film de déplacements obtenu en mode 

supersonique Mach 3 

 

VI.C.3. Apport du mode supersonique 

Le mode supersonique, basé sur la génération d’ondes planes intenses de cisaillement, est une solution très 

prometteuse pour l’étude des propriétés mécaniques des milieux biologiques, et ce pour plusieurs raisons : 

• un gain net en amplitude 

Une source voyageant à une vitesse supersonique crée un régime d’interférences constructives entre les 

différentes ondes rayonnées. L’amplitude du champ de déplacements qui en résulte est par conséquent 

nettement plus importante. Un des inconvénients majeurs de l’utilisation de la pression de radiation 

comme source de vibrations mécaniques (le fait que c’est un effet du second ordre) peut être ainsi levé. 

Pour illustrer les possibilités de gain en amplitude de l’onde de cisaillement grâce au régime supersonique 

vertical, une série d’expériences a été menée sur le même gel. Un front d’onde plan a été créé en focalisant 

le faisceau ultrasonore à différentes profondeurs, le paramètre variable étant le pas spatial entre les 

différentes positions de focalisation. Ainsi en augmentant le nombre de sources mécaniques par unité de 

longueur, on accroît le gain potentiel en amplitude entre le régime simple et le régime supersonique. La 

Figure VI-17 montre l’évolution de l’amplitude du front d’onde temporel créé en un point du milieu situé 

à 10 mm de la source en fonction du pas entre les différentes excitations localisées. Il est ainsi possible en 

jouant sur le pas entre les différents points de focalisation de gagner un facteur 10 ou 20 entre le régime 

simple et le régime supersonique et d’augmenter significativement la profondeur de pénétration de l’onde 

de cisaillement. 

• Un coût en énergie limité 

Ce mode, en se basant sur une source mécanique mobile, permet un gain en amplitude sans cumuler trop 

d’énergie acoustique au même endroit. Cela lui permettra, comme nous le démontrerons par la suite, de 

rester dans les limitations sanitaires imposées par la FDA. 
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Figure VI-17: évolution du front d’onde temporel crée en un point du milieu en fonction du pas 

spatial entre les différentes focalisations qui composent la source supersonique.  

 

• une extension spatiale essentielle 

Une autre caractéristique intéressante des ondes coniques induites par le régime supersonique est leur 

importante extension spatiale. Combinée à une amplitude de déplacement suffisante, cela permet à l’onde 

de cisaillement de se propager dans tout la zone d’intérêt et d’en déduire une carte d’élasticité complète du 

milieu en une seule expérience (c'est-à-dire en moins de 20 ms). Cela a été mis en évidence dans le 

paragraphe précédent pour un gel élastique homogène. Le chapitre VII s’attachera à démontrer que cette 

assertion est également vraie pour des expériences sur des tissus biologiques aussi bien in vitro qu’in vivo. 

 

• Une optimisation de la mesure de déplacements 

Les vibrations induites par pression de radiation engendrent un champ de déplacements vectoriel dans les 

tissus mous (Figure VI-18). Rappelons que le protocole expérimental, qui utilise l’algorithme 

d’intercorrélation 1D, ne donne accès qu’à la composante axiale de ce champ de déplacements. Même si la 

composante transverse n’est pas aussi importante que la longitudinale, les limites de l’algorithme de 

mesure de mouvement entraînent une perte d’information mécanique. Nous expliciterons, au chapitre XI, 

une méthode pour récupérer l’information vectorielle du champ, mais le mode supersonique vertical a 

l’avantage, en forçant le champ à être longitudinal, de limiter la perte d’information de l’algorithme 

d’intercorrélation simple. Ceci est illustré Figure VI-18 où l’on voit très clairement que la composante 

transverse d’un champ engendré par un régime supersonique Mach 3 est tout à fait négligeable par rapport 

à la composante longitudinale. 
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Figure VI-18: champ de déplacements vectoriels induit par un régime supersonique. L’échelle est 

saturée pour pouvoir observer l’amplitude de la composante transverse. 

 

• le  « shear compound » 

Comme nous l’avons souligné ci-dessus, il est possible de faire varier l’inclinaison de l’onde plane de 

cisaillement en faisant varier la vitesse de la source supersonique. On peut ainsi illuminer le même milieu 

d’étude sous différents angles et ainsi augmenter la richesse des informations acquises. Cette approche est 

appelé « shear compound »  par analogie avec la technique de compound spatial ultrasonore proposée sur 

les échographes commerciaux. Nous détaillerons ce point au chapitre VII et prouverons qu’il permet 

d’améliorer la qualité de l’estimation d’élasticité en milieu hétérogène. 

 

Du couplage entre toutes les méthodes et idées présentées jusqu’à présent (utilisation de la pression de 

radiation - mode supersonique - imagerie ultrarapide - problème inverse) est née une technique, que l’on a  

baptisé « Supersonic Shear Imaging » (SSI). Entièrement basée sur les ultrasons, elle est capable de fournir 

une carte d’élasticité quantitative d’un milieu mou élastique en quelques dizaines de ms. Le chapitre VII 

s’attachera à valider la technique et à la tester in vivo et in vitro. Notons cependant que le mode 

supersonique vertical n’est pas la seule possibilité intéressante pour générer du cisaillement dans les tissus. 

L’utilisation de la pression de radiation offre une multitude de possibilités. Nous présentons brièvement 

dans la section suivante quelques autres solutions intéressantes que cette technique offre concernant la 

génération de vibration mécanique. 

 

VVII..DD..  VVaarriiaattiioonnss  ssuurr  llee  MMooddee  SSuuppeerrssoonniiqquuee  

VI.D.1. Mach 1 

Une alternative intéressante au mode précédent est le mode supersonique horizontal. Il consiste à faire 

bouger la source selon l’axe perpendiculaire à celui du faisceau ultrasonore. Dans ce cas, la direction de la 

source coïncide avec la direction principale du rayonnement de l’onde de cisaillement. Par conséquent, 

l’obtention d’interférences constructives n’est possible que si la source bouge à la même vitesse que l’onde 
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qu’elle génère (Mach 1). On crée ainsi une onde de cisaillement bipolaire continuellement alimentée par la 

source en mouvement. Les principes du régime Mach 1 horizontal sont résumés Figure VI-19.  

 

Figure VI-19: Mach 1 horizontal. La source se déplace à la vitesse de l’onde de cisaillement et 

amplifie le front d’onde  

 

Ce régime permet la création d’un front d’onde de très forte amplitude se propageant dans le milieu. Ceci 

est illustré expérimentalement Figure VI-20 où une source se propageant à Mach 1 sur une distance de 25 

mm a été créée dans un gel élastique homogène. Le rapport entre le maximum des déplacements 

engendrés par la source simple (1ère image) et celui du front d’onde final (3ième image) peut atteindre un 

facteur 30. Ce gain dépend essentiellement, comme dans le cas vertical, du pas spatial entre les sources 

allumées successivement. La Figure VI-21 montre l’évolution du maximum des déplacements en fonction 

du temps pour différentes valeurs du pas spatial entre sources. Le gain passe d’un facteur 10 pour un pas 

de 2mm à un facteur 30 pour un pas de 0.5mm. 

 

Figure VI-20: Mach 1 expérimental. 

 

Soulignons que le gain en amplitude se fait au détriment de la taille de la zone d’intérêt. En effet un 

mouvement horizontal de la source empêche une estimation de l’élasticité sur toute la zone de poussée, la 

présence de sources mécaniques biaisant l’algorithme d’inversion. Ce mode est donc plutôt adapté à 
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l’étude de petites zones d’intérêt nécessitant la propagation d’une onde de cisaillement très intense. 

L’avantage d’étaler la zone de source de la sorte est de répartir l’énergie acoustique induite en différents 

endroits dans le milieu. On peut ainsi créer du cisaillement de grande amplitude tout restant dans les 

normes sanitaires imposées aux appareils échographiques (nous reviendrons sur ce point au chapitre 

suivant). En optimisant la puissance acoustique envoyée par la barrette, il est possible d’atteindre via ce 

mode des amplitudes de déplacements de plusieurs centaines de µm. Cela peut avoir autant un intérêt 

médical (pour la détection de zones très dures par exemple) qu’un intérêt fondamental puisque ces 

amplitudes permettent d’atteindre et d’étudier les régimes de propagation non linéaire dans les solides 

mous. 

 

 

Figure VI-21: maximum des déplacements engendrés en fonction du temps pour différents pas 

spatiaux entre les sources. 

 

Précisons enfin que rien n’empêche un couplage entre les modes supersoniques vertical et horizontal. On 

peut envisager de créer une onde plane en utilisant le mode vertical tout en la ré-alimentant en énergie par 

un mode horizontal.   

VI.D.2. Mach 2 

En augmentant  la vitesse relative de la source par rapport à celle des ondes de cisaillement on détruit le 

régime d’interférences constructives propre au mode Mach 1 horizontal. A Mach 2, on observe cependant 

un phénomène physique intéressant : les signaux enregistrés en un point donné du milieu, résultant d’une 

source rayonnant une fonction temporelle donnée et voyageant à Mach 2, correspondent au retourné 

temporel de la fonction de rayonnement de la source. Ceci est illustré sur le schéma Figure VI-22.  
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Figure VI-22: Source supersonique voyageant à Mach 2. Retournement temporel des ondes de 

cisaillement. 

 

Ce mode est par conséquent une façon naturelle de réaliser un retournement temporel d’ondes de 

cisaillement. Son intérêt concerne plutôt la physique de base que les applications médicales. Les modes 

horizontaux supérieurs (Mach >2) reviennent à retourner temporellement tout en dilatant l’échelle des 

temps. Ceci a été testé expérimentalement dans un gel élastique homogène. Une source de cisaillement a 

été déplacée à Mach 6 tout en émettant une fonction temporelle composée de trois Dirac d’amplitude 

croissante. Les signaux enregistrés en point du milieu situé à l’extrémité droite de la zone imagée sont 

donnés Figure VI-23. Ils correspondent bien au retourné temporel de la fonction d’émission de la source 

convoluée par la réponse impulsionnelle du milieu. Notons que pour obtenir le retourné temporel, une 

correction en amplitude compensant les effets de diffraction et viscosité a été effectuée. Une dilatation 

temporelle est ici indispensable (Mach 6 au lieu de Mach 2) pour pouvoir distinguer les pics de différentes 

amplitudes compte tenu de la largeur de la réponse impulsionnelle. 

 

 

Figure VI-23: Mach 6 expérimental. Retournement temporel analogique d’onde de cisaillement. 
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VI.D.3. Modulation d’amplitude 

Les modes de vibrations basés sur la force de radiation discutés jusqu’à présent n’offrent aucun contrôle 

sur le contenu spectral de l’onde de cisaillement. Cette onde, induite par une excitation temporelle très 

brève, a une richesse spectrale importante mais totalement dépendante des caractéristiques mécaniques du 

milieu. Nous montrons ici qu’il est possible de contrôler le contenu fréquentiel de la vibration mécanique 

en modulant  les amplitudes des vibrations induites par pression de radiation. Le principe est illustré 

Figure VI-24. 

 

 

Figure VI-24: Séquence d’émission pour créer une modulation d’amplitude de la vibration. 

 

L’idée consiste à focaliser successivement plusieurs faisceaux ultrasonores au même endroit tout en leur 

appliquant une modulation d’amplitude sinusoïdale. Des séquences d’imagerie ultrarapide sont intercalées 

entre les focalisations de manière à pouvoir suivre le champ de déplacements engendré. La Figure VI-25 

présente le champ des déplacements relatifs axiaux induit par trois modulations différentes (50, 100 et 150 

Hz ). Pour chaque expérience, la cadence de focalisation a été fixée à 10 fois la fréquence de modulation 

(500, 1000 et 1500 Hz). Le spectre du champ de déplacements induit pour une modulation de 50 Hz est 

montré Figure VI-26 et comparé au spectre du champ dans le cas d’un focalisation simple.  

 

 

Figure VI-25: 3 modulations d’amplitude dans un gel élastique homogène.  
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On passe d’un spectre large et non contrôlé par l’expérimentateur à un spectre centré autour de fréquence 

de modulation choisie. Le contenu spectral est moins riche, mais la densité spectrale (l’énergie déposée par 

zone de fréquence) plus importante, augmentant ainsi le rapport signal sur bruit. 

 

 

Figure VI-26: spectre du champ de déplacements pour une excitation  simple et modulée à 50 Hz 

 

Ce paragraphe montre bien un aperçu des possibilités offertes par la pression de radiation pour générer du 

cisaillement dans les milieux mous. Perçue au premier abord comme un effet du second ordre 

difficilement exploitable, la pression de radiation, si elle est couplée à une électronique souple et 

programmable et à un peu d’imagination, se révèle être une arme très efficace pour étudier les propriétés 

mécaniques des tissus biologiques. Le chapitre suivant se consacre à la mise en oeuvre de la technique de 

Supersonic Shear Imaging en milieux biologiques. Nous y testons son aptitude à imager des tissus 

mécaniquement hétérogènes, sa robustesse en conditions in vivo ainsi que sa faculté à être couplée à un 

système de thérapie ultrasonore pour détecter des nécroses tissulaires. 
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CHAPITRE VII 

 

VALIDATION EXPERIMENTALE ET APPLICATIONS DE SSI 
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VVIIII..  VVAALLIIDDAATTIIOONN  EEXXPPEERRIIMMEENNTTAALLEE  EETT  AAPPPPLLIICCAATTIIOONNSS  

DDEE  SSSSII  ::  EETTUUDDEESS  IINN  VVIITTRROO  EETT  IINN  VVIIVVOO  
 

Nous décrivons ici la mise en oeuvre expérimentale de la technique de Supersonic Shear Imaging 

présentée au chapitre précédent.  Deux axes ont été développés : 

- La validation de la technique pour la cartographie d’élasticité. Cette étape est aussi bien menée in 

vitro dans des gels mécaniquement hétérogènes (VII.A), qu’in vivo afin de prouver sa viabilité en 

conditions cliniques (VII.B). Le tout ayant pour l’objectif de pourvoir l’appliquer dans un futur 

proche à la détection de cancers du sein .  

- La présentation d’une application originale de la SSI : le contrôle en temps réel de thérapies par 

ultrasons focalisés de haute intensité (VII.C).  

L’ensemble des résultats présentés ici sont le fruit d’études menées exclusivement au sein du laboratoire.  

Si cela a permis d’explorer beaucoup d’idées et de faire mûrir la technique, la dimension clinique de ces 

études doit encore être développée. Ces directions devront donc être approfondies dans le futur dans le 

cadre d’essais cliniques tels que ceux menés pour l’Elastographie impulsionnelle. 

 

VVIIII..AA..  VVaalliiddaattiioonn  ddee  SSSSII  eenn  mmiilliieeuu  hhééttéérrooggèènnee  ::  EEttuuddeess  IInn  vviittrroo  

VII.A.1. Source supersonique dans un milieu hétérogène 

La première étude à mener avant de tester la technique en milieux biologiques est d’estimer sa capacité à 

cartographier quantitativement un milieu hétérogène [111].  

 

 

Figure VII-1: Photo du gel hétérogène. L’inclusion est visible grâce à quelques gouttes d’encre 

ajoutées dans le mélange lors de la fabrication. 
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Nous avons donc conçu un gel d’agar gélatine contenant une inclusion cylindrique deux fois plus dure que 

son environnement. La composition du gel est de 5% de gélatine et 1 % de poudre d’Agar. Son module 

d’élasticité, mesuré par temps de vol lors d’une expérience de calibration, est de 2 kPa. L’inclusion a été 

réalisée avec 8% de gélatine et toujours 1 % d’Agar, son module de cisaillement étant de 4 kPa. La Figure 

VII-1 montre une photo de ce gel ou l’on visualise clairement l’inclusion grâce à quelques gouttes d’encre 

rajoutées dans le mélange eau-gélatine qui a servi à la fabriquer. Afin de cartographier l’ensemble de la 

zone imagée, un régime supersonique vertical Mach 3 a été induit par pression de radiation dans une zone 

du gel située à droite de l’inclusion. Ce régime, composé de 5 focalisations successives le long de l’axe 

vertical induit des déplacements dans le gel de l’ordre de 50 µm à la focale. La propagation de l’onde plane 

de cisaillement qui en résulte dans le gel est montré Figure VII-2.  

 

 

 

Figure VII-2: Film des déplacements absolus axiaux engendrés par une source supersonique se 

déplaçant à Mach 3 dans le gel hétérogène 

 

On observe très clairement sur le film les deux effets caractéristiques de la présence d’une zone plus dure : 

- Le front d’onde impulsionnel se déforme lors de son passage dans l’inclusion car l’onde élastique 

y a une vitesse de propagation plus rapide. 

- L’amplitude des déplacements y est plus faible que dans le gel mou environnant. 

L’algorithme d’inversion est alors appliqué au champ des déplacements axiaux montré ci-dessus pour 

déduire la carte du module de cisaillement du gel hétérogène. Cette dernière, superposée à l’image 

échographique, est montrée Figure VII-3. Le cône correspondant à la zone de la source ne doit être pris 

en compte car l’estimation de l’élasticité y est erronée. L’application de la technique de SSI, dans un gel 

hétérogène, permet de détecter le nodule plus dur tout en quantifiant l’élasticité dans toute la zone d’étude. 

La valeur moyenne de l’élasticité dans le gel environnant est de 2 kPa avec une variance de 2%. Celle de 

l’inclusion est de 4 kPa avec une variance de 12 %. Notons que la variance de la mesure d’élasticité n’est 

pas due au bruit de la mesure. En effet, la répétition puis le moyennage de plusieurs expériences 

n’améliore pas la qualité la reconstruction. Elle est  donc due soit à des variations réelles d’élasticité à 
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l’intérieur de l’inclusion (ce qui n’est pas vérifiable) soit aux limites de l’algorithme d’inversion (ou aux 

deux à la fois). 

 

 

Figure VII-3: Carte d’élasticité du gel hétérogène 

 

La paragraphe suivant propose une approche élégante pour améliorer la qualité de l’estimation de 

l’élasticité et réduire la variance de la mesure due aux limites de l’inversion. 

VII.A.2. Shear compound 

VII.A.2.a) Principe et mise en œuvre expérimentale 

• Le compound ultrasonore 

La technique de compound spatial ultrasonore, introduite au chapitre III, est largement utilisée 

aujourd’hui en imagerie échographique. Rappelons qu’elle consiste à éclairer le milieu avec plusieurs 

faisceaux ultrasonores (ou des ondes planes) d’inclinaisons différentes et à moyenner les images 

échographiques résultantes. Elle permet d’améliorer le contraste des images échographiques en lissant le 

speckle ultrasonore et d’accroître la qualité de la mesure de mouvement par interférométrie speckle 

ultrasonore. Nous verrons, au chapitre XI, qu’elle s’avère indispensable si on veut étendre l’interférométrie 

speckle à une mesure vectorielle de mouvement. Cette technique a également été proposée et utilisée au 

LOA pour la mesure de température par ultrasons dans l’objectif de réduire les artéfacts de corrélation 

[112, 113]. 

• Le compound mécanique 

Nous nous proposons ici d’appliquer les principes du compound spatial aux ondes élastiques basse 

fréquence de cisaillement. Le principe consiste donc à faire propager dans le milieu des ondes planes de 
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cisaillement d’inclinaisons différentes. L’éclairage du milieu sous différents angles permet d’acquérir 

l’information mécanique du milieu de manière plus riche. Le traitement et le moyennage de ces données 

permettront d’améliorer la cartographie d’élasticité calculée par SSI.  

• Mise en œuvre  

Comme mentionné au chapitre précédent, ceci peut se réaliser par SSI en faisant varier la vitesse relative 

de la source par rapport à la vitesse de propagation des ondes de cisaillement. Une telle variation du mode 

supersonique change l’angle Θ du cône de Mach dans lequel les ondes mécaniques sont confinées. On 

peut ainsi facilement incliner les ondes selon différents angles Θ. La Figure VII-4 montre trois régimes 

supersoniques différents induits dans le même gel de gélatine. Le premier, un Mach 3, correspond à 

l’expérience présentée au chapitre VI. L’angle du cône de Mach y est de 15°. Signalons que l’angle 

expérimental est inférieur à l’angle théorique (sin-1(1/3)=20°) car la source mécanique a une directivité 

latérale assez affirmée. La deuxième excitation mécanique, un Mach 10, génère des ondes planes de 

cisaillement quasi-parallèles. Enfin le dernier, baptisé Mach –3, correspond à une source de vitesse Mach 3 

se déplaçant en sens inverse, c'est-à-dire vers la barrette ultrasonore. L’angle est alors de –15°.  Plus 

généralement, des régimes supersoniques de Mach 1 à Mach 6 induisent des variations de l’angle du cône 

de Mach. Au-delà, les ondes induites sont quasi-parallèles (voir Mach 10). 

 

 

Mach 3 

 
Mach 10 
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Mach -3 

 

Figure VII-4: Différents régimes supersoniques dans un gel homogène: Mach 3, Mach 10 et 

Mach-3 

 

VII.A.2.b) Conséquences sur la carte d’élasticité.  

Les trois modes illustrés Figure VII-4 ont été générés sur le gel hétérogène présenté ci-dessus. Les trois 

cartes d’élasticité, calculées à partir des films acquis, ont alors été moyennées. Le résultat, comparé à une 

acquisition simple est montré Figure VII-5. Si la qualité de l’estimation de l’élasticité du gel mou 

environnant n’a pas significativement changée, la variance de la mesure d’élasticité à l’intérieur de 

l’inclusion est passée de 12 % à 4 %. Ses contours sont également mieux définis, donnant ainsi une 

détection et une cartographie plus propre qu’une expérience simple. 

  

 

Figure VII-5: Carte d’élasticité du gel hétérogène obtenue avec une seule expérience (milieu), 

avec moyennage par compound (droite) et comparée avec une photo de la zone d’étude du  gel. 
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Le compound mécanique apparaît donc comme une solution élégante pour améliorer la qualité et la 

robustesse de l’estimation d’élasticité obtenue par  SSI.  

 

VVIIII..BB..  AApppplliiccaattiioonnss  IInn  VViivvoo  

La deuxième étape pour mener à bien l’étude et la validation de SSI pour le diagnostic médical est de 

vérifier son adaptabilité aux conditions in vivo. C’est l’objet de cette section. Deux points doivent être, dans 

cette perspective, examinés: Il faut d’une part vérifier que la technique satisfait les normes sanitaires en 

terme d’énergie acoustique délivrée de manière à ce qu’elle ne représente pas de danger pour la santé 

humaine. Il faut d’autre part s’assurer que le mode d’excitation choisi, basé sur la force de radiation, est 

capable de générer dans des organes humains des ondes de cisaillement propagatives exploitables pour 

l’estimation de cartes élastiques. Une fois les conditions sanitaires vérifiées, nous avons donc mené une 

étude in vivo sur des seins sains de volontaires pour s’assurer de la viabilité de la technique.  

VII.B.1. Normes et limitations pour l’application médicale 

Les effets secondaires d’un champ acoustique sur un tissu biologique sont bien moindres que ceux induits 

par d’autres techniques d’imagerie et de diagnostic telles que la mammographie. Il ne faut cependant pas 

les négliger, d’autant que les compagnies industrielles n’hésitent pas à augmenter de plus en plus les 

puissances acoustiques délivrées par les transducteurs pour améliorer la qualité des images. Beaucoup 

d’études sont aujourd’hui menées pour comprendre les effets des ultrasons de grande amplitude sur la 

dynamique cellulaire [114]. Sans attendre leurs résultats, la Food and Drug Administraion (FDA) aux 

Etats-Unis a défini des normes au-delà desquelles l’exposition aux ultrasons est considérée comme nocive 

pour l’homme. Ces normes dépendent bien évidemment de l’application pour laquelle l’appareil 

échographique est utilisé (vasculaire, cardiaque, obstétrique etc….). La FDA définit ainsi trois indices et 

leur impose des limites qui ne doivent pas être dépassées par un échographe commercial médical : 

 

- L’ISPPA (Intensity, spatial-peak pulse-average) 

Elle est définie comme la valeur de l’intensité moyenne du train d’onde acoustique au point du champ 

acoustique où celle-ci est maximale. Elle s’exprime en W.cm-2. Précisons que l’intensité moyenne du train 

d’onde acoustique (ou IPA) est l’intégrale de l’énergie acoustique sur la durée du train d’onde normalisée 

par la durée de ce dernier. Dans notre cas l’ISPPA peut s’exprimer de la façon suivante : 

c
p

I SPPA ρ2

2
0=  

où p0 est la surpression maximale créée par le champ acoustique, ρ la densité du milieu et c la vitesse de 

propagation des ultrasons. Pour l’imagerie ultrasonore d’organes humains tels que le sein, le foie ou la 

prostate, l’ISPPA doit rester inférieure à 190 W.cm-2. Cette valeur limite est à considérer dans un milieu où 

l’atténuation ultrasonore est de 0.3 dB/cm/MHz. Afin d’estimer le champ de pression créé par la barrette 
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ultrasonore liée à l’échographe ultrarapide et utilisée lors des expériences élastographiques, une mesure de 

champ de pression induit dans l’eau par un faisceau ultrasonore focalisé a été réalisée avec un hydrophone 

calibré (Golden Lipstick, PVDF, 0.4 mm de diamètre de surface active, SEA). L’expérience est résumée 

sur le schéma Figure VII-6. La barrette est immergée dans un cuve d’eau dégazée et le faisceau ultrasonore 

est focalisé à une profondeur de 30 mm (profondeur typiquement utilisée en SSI). Le train d’onde envoyée 

par les éléments de la barrette est le signal temporel quasi monochromatique typique d’une expérience de 

pression de radiation : une train d’onde de 100 µs à 4.3 MHz. 

 

 

Figure VII-6: Mesure du champ de pression créé par un faisceau ultrasonore focalisée à 30 mm 

 

Le maximum spatio-temporel du champ de pression créé par la barrette ultrasonore a été mesuré à 40 bars 

dans l’eau, où l’atténuation ultrasonore est supposée quasi nulle. On en déduit le maximum de pression 

générée dans les mêmes conditions dans un milieu dont l’atténuation est de 0.3 dB/cm/MHz : 

A 4.3 Mhz, Bd 16,53.43.0 =×=α et donc pmax= 22 bars. 

On en déduit la valeur de l’ISPPA créée par notre matériel : 

ISPPA=160 W.cm-2 < 190 W.cm-2. 

La valeur est donc bien inférieure à la limite imposée par la FDA. Notons que cette limite n’est pas 

caractéristique de la séquence de palpation, puisque la valeur du champ de pression produit au foyer ne 

dépend pas de la longueur du train d’onde focalisé. Elle limite donc autant les séquences d’imagerie que 

celles de palpation.  

 

- MI (Mechanical index) 

Cet indice fixe la limite énergétique pour éviter la cavitation, souvent dévastatrice, dans le milieu. Il est 

défini comme le maximum de pression négatif le long du faisceau normalisé par la racine carrée de la 

fréquence centrale du train d’onde acoustique. Il n’a pas d’unité. Dans notre cas, on peut écrire : 

96.00 ==
f

p
MI à 4.3 MHz. 

La valeur limite étant fixée à 1.9, l’échographe ultrapide est largement en dessous des normes aussi bien 

pour l’imagerie que pour la palpation. 
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MI = 0.96 < 1.9 

 

- L’ISPTA (Intensity, spatial-peak temporal-average) 

Cet indice est défini comme la moyenne temporelle de l’intensité acoustique en un point de l’espace. C’est 

une grandeur qui prend donc en compte la durée d’illumination. On la déduit directement de l’ISPPA selon 

l’expression suivante : 

s
tII SPPASPTA 1

∆
∗=  

∆t étant la longueur du train d’onde acoustique. Pour une séquence typique de palpation, celle-ci est de 

100 µs et la valeur de l’ ISPTA atteint 16 mW.cm-2 ce qui est largement inférieur aux 720 mW.cm-2 imposés 

par la FDA.  

ISPTA=16 mW.cm-2 << 720 mW.cm-2. 

Un calcul correct de l’ISPPA doit également prendre en compte la séquence d’imagerie qui suit la palpation. 

Celle-ci, dans le cas de l’imagerie ultrarapide, a le gros avantage d’être très peu coûteuse en énergie 

acoustique puisqu’elle consiste en l’émission d’ondes planes (donc non focalisées). Le conditions de la 

FDA limitent ainsi le nombre de séquences de palpation typiques à environ 50 par seconde en un endroit 

donnée. Ceci valide non seulement le couple de séquences palpation-imagerie mais également le mode 

supersonique qui ne nécessite qu’entre 3 et 20 séquences de palpation étalées à des endroits différents du 

milieu.  Enfin signalons que l’index thermique (TI), paramètre quantifiant l’échauffement des tissus soumis 

à un éclairage ultrasonore est lui aussi très en deçà des normes. Des simulations sortant du cadre de ces 

travaux ont été menées et prévoient une échauffement tissulaire de l’ordre de 0.1 à 0.2 °C pour une 

séquence supersonique typique. Ce qui est tout à fait négligeable.  

Cette étude montre que l’utilisation d’un échographe satisfaisant les normes imposées par l’imagerie peut 

sans aucune restriction sanitaire effectuer des séquences de SSI, qui sont finalement très peu coûteuses en 

terme d’énergie acoustique délivrée dans le corps. Ces caractéristiques contrastent avec celles de 

techniques similaires comme l’ARFI (cf. chapitre IV) où les séquences de palpation, beaucoup plus 

nombreuses (128 par seconde par image échographique), sont couplées avec des séquences d’imagerie 

classique avec émissions focalisées. Le tout étant très coûteux énergétiquement et entraînant un 

échauffement des tissus non négligeable [85](de l’ordre de 1.5°C pour chaque image). 

VII.B.2. Validation in vivo : Seins sains 

Une fois certains que la technique était sans risque pour l’homme, nous nous sommes attachés à la tester 

in vivo sur des seins sains de jeunes volontaires. Les résultats obtenus sur les seins de deux volontaires, 

respectivement de 25 et 23 ans, sont montrés ici. Dans chacune des expériences une source supersonique 

(de l’ordre de Mach 10) a été créée et l’onde de cisaillement résultante imagée. La Figure VII-7 montre le 

film de l’onde de cisaillement acquis sur le sein droit de la patiente de 25 ans. On constate que la 

génération d’ondes planes de cisaillement est possible dans des tissus biologiques humains. La rapidité 

d’acquisition de la technique (propagation en 15 ms) la rend insensible aux artéfacts potentiels de 
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mouvement tels que la respiration de la patiente ou ses mouvements naturels. Les déplacements engendrés 

par ce régime supersonique à nombre de Mach élevé (les ondes planes sont parallèles) sont de l’ordre de 

20 µm dans la zone de la source et décroissent jusqu’à 1 µm aux extrémités de la zone imagée, mettant en 

lumière la valeur élevée de l’atténuation de cisaillement dans les organes humains tel que le sein. 

 

 

Figure VII-7: film de l’onde de cisaillement  acquis sur le sein d’une volontaire de 25 ans. 

 

Cette expérience montre que le régime supersonique est indispensable pour mener à bien une expérience 

de SSI in vivo et pour générer des ondes de cisaillement dont la profondeur de pénétration est suffisante 

pour étudier l’ensemble du milieu imagé par la barrette échographique. L’image échographique du sein et 

la carte d’élasticité calculée à partir du film des déplacements axiaux ci-dessus sont montrés Figure VII-8. 

On constate une carte d’élasticité avec quelques hétérogénéités. La valeur moyenne du module de 

cisaillement est de 1.4 kPa. La variance sur l’ensemble de la carte de 20 %. Les hétérogénéités, 

responsables de cette variance élevée correspondent très probablement à des structures réelles dans le 

sein, sans qu’il y ait un moyen scientifique de le prouver (On peut juste remarquer une corrélation entre les 

structures dures et les zones plus échogènes sur l’image échographique).  

 

Figure VII-8: image échographique et carte d’élasticité de la zone délimitée par les pointillés 

issues de l’expérience sur la volontaire de 25 ans 
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La Figure VII-9 montre l’image échographique obtenue à partir des données acquises sur la deuxième 

volontaire de 23 ans. On constate un sein mécaniquement plus homogène (12 % de variance, pas de 

structure visible) et sensiblement plus mou (0.9 kPa d’élasticité moyenne). Ces deux résultats donnent des 

valeurs d’élasticité moyennes assez similaires à celles obtenues par Sinkus et al. en élastographie par RMN. 

 

 

Figure VII-9: image échographique et carte d’élasticité de la zone délimitée par les pointillés 

issues de l’expérience sur la deuxième volontaire de 23 ans 

 

VII.B.3. Première étude sur des nodules 

Cette série d’expériences sur des volontaires ayant eu des résultats positifs, une discussion avec l’institut 

Curie s’est engagée pour construire une nouvelle collaboration et un nouveau protocole expérimental. Ce 

projet est en cours et devrait aboutir dans les prochains mois sur une validation de la technique de 

Supersonic Shear Imaging pour la détection de nodule cancéreux dans le sein en conditions cliniques. 

Cette étude étant bien évidemment à comparer, tant du point vue de la lourdeur du protocole que sur la 

qualité et la robustesse des résultats, à celle menée pour l’Elastographie Impulsionnelle et présentée au 

chapitre V. En attendant cette validation, quelques expériences ont été effectuées sur des volontaires 

présentant des lésions bénignes en présence du médecin Martine Meunier. Nous présentons un résultat 

assez représentatif des difficultés pouvant être rencontrées dans des cas cliniques. L’expérience décrite ci-

dessous a été menée sur une volontaire de 45 ans présentant une lésion bénigne palpable de 10 mm de 

diamètre assez superficielle. La Figure VII-10 montre une image échographique du sein en question où 

l’on peut visualiser le nodule, celui-ci étant hypo-échogène. Le film résultant du déplacement supersonique 

vertical d’une source mécanique sur l’axe central de l’image est également montré Figure VII-10. Nous 

observons tout d’abord sur l’image échographique que le sein étudié est dans son ensemble assez 

hétérogène, présente des structures tissulaires complexes qui contrastent nettement avec les 

caractéristiques des seins jeunes testés précédemment.  
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Figure VII-10: image échographique du sein présentant une lésion bénigne superficielle et film 

de l’onde de cisaillement correspondant. 

 

D’autre part, le film de l’onde de cisaillement, assez bruité dans l’ensemble, montre que cette dernière est 

très fortement réfléchie par le nodule plus dur, empêchant l’information mécanique d’y pénétrer. Le 

champ du coté de la lésion est quasiment nul empêchant toute estimation d’élasticité. La détection de la 

lésion semble donc très difficile ici par SSI, la seule solution étant d’accroître très significativement la 

puissance acoustique émise donc d’amplifier le champ de cisaillement induit. Au-delà de ce cas précis, ceci 

met en lumière les limites de la technique actuelle concernant la détection de nodules bénins. En effet, 

comme mentionné au chapitre IV, ceux-ci ont la particularité d’être souvent très durs, très compacts et 

isolés du tissus environnant par une paroi très bien définie, voire entourée de liquide. Ils sont ainsi souvent 

mobiles à l’intérieur du sein lors d’un examen de palpation manuelle (ce qui était le cas chez la patiente 

étudiée). Ceci laisse très peu de chance, même en augmentant la puissance acoustique émise, à l’onde de 

cisaillement d’y pénétrer, suggérant de modifier ou d’adapter la technique à ces caractéristiques. Une 

option serait, non pas d’appliquer un algorithme d’inversion, mais plutôt de réaliser une sorte de 

tomographie mécanique du sein en cartographiant par exemple l’amplitude des déplacements engendrés 

par force de radiation. L’absence totale de déplacement serait alors la signature d’un nodule bénin très dur 

ou d’un kyste. Ceci reste un champ d’investigation ouvert pour les futurs développements de la technique. 

La technique, dans sa version actuelle, semble plus adaptée à la détection de tumeurs malignes, souvent 
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diffuses et ancrées dans les tissus mammaires. Cela était déjà le cas de l’Elastographie Impulsionnelle, où 

toutes les lésions détectées étaient des carcinomes. Une deuxième remarque à souligner est que, comme 

nous l’avions mis en évidence pour l’Elastographie Impulsionnelle, l’échographe ultrarapide possède une 

électronique et une technologie vieillissantes limitant très sérieusement la dynamique des mesures et la 

qualité des expériences. Cette limite se révèle être un enjeu crucial pour les applications in vivo, le 

franchissement d’une barrière technologique pouvant se révéler clé pour une amélioration significative des 

résultats. Le Laboratoire Ondes et Acoustique a donc adopté une stratégie consistant à développer un 

nouvel échographe ultrarapide plus performant avant de lancer la validation in vivo de la technique de 

Supersonic Shear Imaging. 

 

VVIIII..CC..  CCoouuppllaaggee  aavveecc  ll’’hhyyppeerrtthheerrmmiiee  

VII.C.1. Principe 

En amont de la validation in vivo de la technique, nous nous sommes intéressés à l’une des applications les 

plus intéressantes de la SSI : son couplage avec les méthodes de thérapie ultrasonore. L’utilisation 

d’ultrasons focalisés haute intensité (HIFU) est une solution très prometteuse en chirurgie non-invasive, 

en particulier pour le traitement de cancers. La focalisation d’ondes ultrasonores permet de chauffer les 

tissus localement et de les nécroser à distance sans endommager les tissus environnants. Déjà développée 

à l’échelle industrielle en Chine et en Israël, le traitement par HIFU souffre d’un manque de technique 

d’imagerie robuste et simple pour contrôler le processus. Deux axes complémentaires doivent être 

développés pour contrôler pleinement le processus de thérapie par ultrasons :  

- le suivi de l’élévation de température pendant le traitement. 

- la détection de l’apparition de la nécrose ainsi que sa caractérisation.  

Le suivi de température est aujourd’hui une technique bien maîtrisée en IRM. La société israélienne 

Insightech propose ainsi un appareil de thérapie ultrasonore couplée à une IRM. Le développement de 

techniques de contrôle complètement basées sur les ultrasons est d’un intérêt économique considérable 

compte tenu de la différence de prix et de portabilité entre un échographe et une IRM. Un des grands axes 

de recherche du Laboratoire Ondes et Acoustique est donc le développement en parallèle de techniques 

de thérapie ultrasonore et de méthodes de contrôle originales basées sur l’échographie. Une technique de 

suivi de température basée sur les ultrasons a été développée dans le cadre de la thèse de M. Pernot au 

LOA [40]. Basée sur l’imagerie échographique et le compound ultrasonore, elle fournit des cartes de 

température quantitative en dessous du seuil de nécrose, mais devient inadaptée au-delà de ce seuil. Une 

solution, proposée par plusieurs équipes, pour détecter l’apparition de nécroses est l’étude des propriétés 

mécaniques des tissus, les tissus nécrosés étant généralement plus durs que les tissus sains. Plusieurs 

travaux proposent l’utilisation de l’Elastographie statique pour le contrôle des thérapies par ultrasons [115-

119]. Des résultats in vivo sur des prostates humaines ont été rapportés [120]. Comme nous l’avons 

souligné au chapitre IV, cette technique est toutefois plus difficile à mettre en œuvre sur des organes 
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difficiles d’accès comme le cerveau ou le foie. Ses capacités de contrôle en temps réel restent aussi à 

prouver. D’autres approches basées sur l’Elastographie Dynamique ou la force de radiation sont en cours 

d’étude [121-124]. Nous proposons dans cette section de tester les capacités de SSI à contrôler une 

séquence de thérapie ultrasonore et détecter l’apparition d’une nécrose [125]. Notre étude a été réalisée in 

vitro sur un morceau de blanc de poulet. Le principe consiste donc à coupler les dispositifs de thérapie et 

d’imagerie ultrasonore développés au LOA dans le but de chauffer les tissus et d’y induire une nécrose 

tout en contrôlant le processus par SSI. 

VII.C.2. Dispositif expérimental 

Le dispositif expérimental pour mener à bien cette étude est montré Figure VII-11. 

 

 

Figure VII-11: Dispositif expérimental mixant la thérapie et l’imagerie ultrasonores. 

 

Un échantillon frais de blanc de poulet est placé dans une cuve remplie d’eau. L’eau ainsi que le morceau 

de poulet sont dans un premier temps soigneusement dégazés pour éviter la cavitation. La sonde de 

thérapie, composée de 60 transducteurs de puissance, est placée sur un côté de la cuve. 

Perpendiculairement à celle-ci, la barrette ultrasonore liée à l’échographe ultrarapide est positionnée à la 

profondeur de focalisation de la sonde thérapeutique pour réaliser des coupes transversales de 

l’échantillon traité. Les deux électroniques (thérapie et imagerie) ont été synchronisées de manière à 

assurer le couplage des expériences de chauffe et  d’imagerie de contrôle. Nous décrivons ci-dessous 

l’ensemble des outils utilisés pour cette étude expérimentale. 

 

• Système de thérapie 

La sonde de thérapie utilisée pour cette étude est un réseau annulaire fourni par les Laboratoires Philips 

composé de 60 transducteurs de puissance de fréquence centrale 1.5 MHz. L’intensité délivrée à la focale 
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peut atteindre 1000 W.cm-2. Les caractéristiques géométriques de la tache focale sont de 1.7 mm de  

diamètre dans le plan focal et de 7.5 mm de longueur axiale. La Figure VII-12 montre une photo de la 

sonde ainsi qu’une coupe du champ de pression engendrée par la sonde à la profondeur de la focale. 

L’électronique contrôlant cette sonde est composée de 200 voies indépendantes et programmables (dont 

60 furent utilisées pour cette expérience) et d’un voltage crête-crête de 80 V. 

 

  

Figure VII-12: photo de la sonde de thérapie et coupe du champ de pression qu’elle induit à sa 

focale 

 

• Système d’imagerie 

Le système d’imagerie est composé d’une simple barrette linéaire ultrasonore (Vermon, 128 élément, 4.3 

MHz) liée à l’échographe ultrarapide. Il est capable de fournir plusieurs types d’informations pour étudier 

la séquence de thérapie : des images échographiques classiques, une imagerie quantitative de température 

ainsi que des cartes d’élasticité par SSI. La Figure VII-13 montre la façon dont les cartes d’élasticité sont 

acquises : la barrette échographique génère une onde plane de cisaillement dans le plan focal transverse de 

la sonde de thérapie.  

 

 

Figure VII-13: Génération d’une onde plane de cisaillement dans le plan focale de la sonde 

thérapeutique pour étudier l’élasticité au cours du traitement. 

 

Cette onde basse fréquence se propage dans le milieu et passe notamment à travers la tache focale de 

chauffe, ce qui permet ainsi d’étudier l’évolution de l’élasticité au cours de l’échauffement du tissu.  
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• Protocole expérimental 

Deux séries d’expériences ont été menées. La première était destinée à comprendre l’évolution de 

l’élasticité des tissus au cours de l’échauffement des tissus avant d’atteindre le seuil de nécrose. L’objectif 

étant de comprendre si la variation du module de cisaillement est un paramètre intéressant pour contrôler 

un processus de chauffe. Plusieurs séquences HIFU ont ainsi été réalisées avec des temps d’application 

variables : de 5s à 50s par pas de 5s. L’intensité acoustique au foyer a été fixée à 250 W.cm-2. Après chaque 

séquence de chauffe la température induite dans les tissus est calculée par la technique ultrasonore 

d’imagerie de température développée et validée au LOA. Une carte d’élasticité est également déduite par 

SSI. Une séquence typique couplée thérapie-imagerie pour cette première série d’expériences est montrée 

Figure VII-14. Tout d’abord une image échographique de référence est acquise. La séquence de HIFU 

choisie est ensuite lancée et suivie d’une série d’acquisitions d’images échographiques ultrarapides de 

manière à pouvoir réaliser des cartes de température et d’élasticité. 

 

 

Figure VII-14: séquence mixte thérapie-imagerie 

 

Dans une seconde série d’expériences, les capacités de SSI à détecter une nécrose induite par HIFU sont 

testées. L’intensité du faisceau de thérapie est alors fixée à son maximum (1000 W.cm-2) et la séquence 

HIFU rallongée pour s’assurer de la génération d’une nécrose tissulaire. 10 insonifications de 5s à 

puissance maximale sont induites dans l’échantillon de poulet. Une carte d’élasticité est calculée par SSI à 

la fin de la séquence de thérapie. 

VII.C.3. Résultats 

• Première série d’expériences : variation de l’élasticité en fonction de la température  

Dans cette première série, l’induction d’une nécrose a volontairement été évitée de manière à pouvoir 

contrôler l’échauffement par la technique d’imagerie de température ultrasonore (celle-ci n’étant plus 

valable au-delà du seuil de nécrose). Une image de température typique obtenue lors d’un des processus de 

chauffe (durée d’insonification de 30 s) est montrée Figure VII-15 (gauche). Celle-ci a été superposée sur 

l’image échographique de l’échantillon. On observe clairement une zone d’échauffement correspondant à 

la tache focale induite par la sonde de thérapie. Les différentes durées des séquences HIFU ont échauffé 

les tissus graduellement et de manière réversible sur une fenêtre de variation de température de 30 °C (de 

20 à 50 ° C par pas de 5 °C). Au cours de ces séquences aucune variation notable d’élasticité n’a été 

détectée. La Figure VII-15 (droite) donne une carte d’élasticité typique (correspondant aussi à la séquence 
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de chauffe de 30s) obtenue par SSI. La carte est assez homogène avec une élasticité moyenne de 4 kPa et 

une variance de 4%.  

 

 

Figure VII-15: carte de température et d’élasticité pour une séquence HIFU de 30 s. 

 

La Figure VII-16 donne la variation de la valeur moyenne de la carte d’élasticité dans la zone de chauffe en 

fonction du maximum de température induit par chaque séquence.  

 

 

Figure VII-16: évolution de l’élasticité dans la zone de chauffe de la température 

 

La courbe met clairement en évidence une absence de variation de module de cisaillement avec la 

température. Ces résultats, en accord avec d’autres publications sur la gamme de température étudiée 

[126], montre que l’étude des variations de module de cisaillement n’est pas intéressante pour contrôler un 

processus d’échauffement pré-nécrotique. La variation du module de compression, qui est à la base de 

l’imagerie de température par ultrasons, semble être un paramètre beaucoup plus pertinent. 

 

• Deuxième série d’expériences : détection d’un nécrose par SSI 

La seuil de nécrose a cette fois été franchi grâce à la séquence HIFU haute puissance. La Figure VII-17 (à 

gauche) montre une photo de l’échantillon de blanc de poulet après traitement. La zone imagée par la 

barrette échographique est représentée par un rectangle noir. La nécrose, blanche, circulaire, de diamètre 5 

mm, s’y distingue clairement sur le coté gauche de la zone imagée. L’image échographique acquise juste 
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après le traitement par HIFU est également montrée Figure VII-17 (en haut à droite). La zone nécrotique 

présente un fort caractère échogène dû à la présence de bulles créées par les ultrasons de haute intensité. 

Ces bulles s’étalent sur une zone plus large que la nécrose elle-même et ont un caractère temporaire 

puisqu’elles disparaissent au bout de quelques secondes. Ceci met en évidence les lacunes de l’imagerie 

échographique simple pour contrôler un processus thérapeutique ultrasonore. La carte d’estimation de 

température n’a pas été calculée puisque l’algorithme ne peut s’accommoder de la décorrélation du speckle 

entraînée par la présence de la nécrose. La carte d’élasticité obtenue par SSI sur l’échantillon nécrosé est 

montré Figure VII-17 (en bas à droite). Elle met en évidence une forte corrélation entre les variations 

d’élasticité et les variations de propriétés optiques dues à la présence de la nécrose (voir photo de 

l’échantillon): la zone nécrosée apparaît nettement plus dure que les tissus environnants (dont l’élasticité 

est toujours en moyenne de 4 kPa).  

 

 

       

Figure VII-17: Photo, image échographique et carte d’élasticité de la zone nécrosée 

 

Afin d’évaluer de manière plus précise la qualité de l’information fournie par SSI, la carte d’élasticité est 

comparée avec la géométrie réelle de la nécrose induite. On peut raisonnablement supposer que la 

géométrie de la nécrose peut être simplement évaluée en quantifiant les variations de propriétés optiques 

du tissu : la zone nécrosée, donc cuite, est blanche, sa couleur contrastant nettement avec le rose du tissu 

intact. La photo de l’échantillon a donc été convertie en niveau de gris et normalisée par rapport à son 

maximum de brillance. Les cartes d’élasticité et de niveau de brillance optique ont été comparées selon 

deux axes perpendiculaires montrés Figure VII-18. 
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Figure VII-18: zoom sur la photo. Les traits noirs indiquent les axes où les variations d’élasticité 

et de brillance optique ont été comparées. 

 

La Figure VII-19 montre les variations d’élasticité et de brillance optique selon les deux axes considérés. 

Précisons que, pour que la comparaison soit possible, les variations d’élasticité ont été centrées par rapport 

à la valeur moyenne de l’élasticité dans les zones intactes de l’échantillon (4 kPa) puis normalisées par 

rapport à la valeur maximale mesurée sur l’axe étudié. Il en est de même pour les variations de niveau de 

gris reflétant la brillance optique de l’échantillon. 

 

    

Figure VII-19: variations d’élasticité (trait plein) et de brillance optique (pointillés) selon les deux 

axes x et z. 

 

La taille de la nécrose selon chacun des axes est définie, sur les deux courbes, comme la largeur à –6 dB 

(ou à  mi hauteur). Le diamètre réel de la nécrose est de 5 mm alors que la zone de grande élasticité a, 

selon les définitions choisies, une largeur de 4.1 ±0.1 mm selon l’axe x et une longueur de 4.3±0.2 mm 

selon l’axe z. Les résultats montrés Figure VII-19 confirment la très forte corrélation qu’il y a entre la 

géométrie réelle de la nécrose et les caractéristiques de la carte d’élasticité. La carte d’élasticité donne, 

cependant, une taille de nécrose légèrement sous-estimée possédant un gradient aux frontières moins élevé 

que celui observé sur la courbe des variations de brillance optique. Nous avions déjà souligné ce 

phénomène lors de la validation in vivo de l’Elastographie Impulsionnelle, ou les tumeurs détectées 

apparaissaient plus petites sur la carte d’élasticité que sur l’image échographique. Ceci s’explique par 
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l’inexactitude de l’algorithme d’inversion sur les bords d’une hétérogénéité. Rappelons qu’une des 

hypothèses fondatrices de la formulation du l’algorithme est de supposer le milieu homogène par 

parties. L’estimation de l’élasticité est donc fausse sur les bords de la nécrose. Cette erreur est de plus 

légèrement étalée sur une distance de l’ordre du millimètre et le gradient d’élasticité atténué à cause du 

filtrage spatial effectué sur le champ des déplacements lors de l’application de l’algorithme d’inversion. Ces 

deux remarques expliquent l’atténuation du gradient d’élasticité et la sous-estimation de la taille de la zone 

nécrosée. Notons que l’erreur relative sur la géométrie, due à la présence des bords, doit diminuer avec la 

taille de la nécrose à détecter. Enfin, une fois les bords définis, la valeur moyenne de l’élasticité à l’intérieur 

de la nécrose peut être estimée. Elle vaut 10.5 ±0.2 kPa. Le contraste d’élasticité entres les tissus sains et 

nécrosés est de 2.6 ce qui est relativement cohérent avec les résultats obtenus par d’autres groupes de 

recherche.  

VII.C.4. Discussion 

Confirmée sur plusieurs autres échantillons de tissus biologiques, la capacité de la SSI à détecter la 

présence de zones nécrotiques induites par HIFU est ici démontrée. Son intérêt pour suivre 

l’échauffement des tissus est en revanche inexistant. Elle se positionne ainsi comme une technique 

complémentaire de l’imagerie de température par ultrasons. L’association de ces deux techniques offre un 

système complet de contrôle de traitements thérapeutiques par HIFU uniquement basé sur les ultrasons. 

L’expérience présentée montre que la SSI est capable de détecter l’apparition de nécroses tout en 

quantifiant leur élasticité en quelques millisesondes. Cette rapidité d’acquisition offre la possibilité de faire 

du contrôle temps réel de traitements par HIFU, ce qui n’est pas la cas de la majorité des techniques 

élastographique proposées jusqu’à présent. La petite taille de la nécrose détectée met en lumière les 

capacités d’hyper-résolution de la technique discutée au chapitre V : alors que la longueur d’onde des 

ondes de cisaillement engendrées dans l’échantillon était de 2 cm, la taille de la lésion détectée est de 5mm 

(c'est-à-dire un quart de la longueur d’onde de l’onde mécanique).  

Le LOA développe actuellement un prototype mixte combinant astucieusement les deux sondes 

d’imagerie et de thérapie. La sonde de thérapie, annulaire, est composée de 192 transducteurs de haute 

puissance (de surface 0.3 cm2) pouvant générer chacun jusqu’à 4 W.cm-2. Ce système est capable de 

focaliser électroniquement des faisceaux ultrasonores en 3D. Il possède en son centre une ouverture 

rectangulaire permettant de placer une barrette linéaire d’imagerie. Cette barrette, spécialement conçue 

pour ce système mixte possède une fréquence centrale de 4 MHz et peut être directement reliée à 

l’échographe ultrarapide. La Figure VII-20 montre une photo du système mixte. Entièrement basé sur les 

ultrasons, il permettra la réalisation traitements par HIFU tout en contrôlant le processus par un système 

d’imagerie capable de fournir des images échographiques, des cartes de température et des cartes 

d’élasticité, le tout en temps réel. Les premier tests sur ce prototype sont prévus très prochainement. 
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Figure VII-20: Prototype mixte de thérapie-imagerie 
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Les travaux présentés dans la deuxième partie de ce manuscrit ont décrit le comportement des 

ondes mécaniques dans des tissus biologiques en assimilant ces tissus à des solides purement 

élastiques vis-à-vis des ondes de cisaillement. Les phénomènes de dissipation de l’énergie 

mécanique ont pourtant une importance non négligeable dans la dynamique des tissus 

biologiques. Un des mécanismes principaux expliquant cette dissipation est la présence d’effets 

visqueux, c'est-à-dire de pertes énergétiques associées aux mouvements relatifs des particules ou 

molécules du milieux lors du passage de l’onde. Le milieu ne doit plus alors être considéré 

comme un solide élastique mais viscoélastique. L’objectif de cette partie est double :  

- d’une part comprendre et modéliser le rôle de ces effets visqueux sur les fronts d’ondes 

impulsionnels créés par force  de radiation (chapitre IX)  

- d’autre part d’étudier si la viscosité est une grandeur que l’on peut cartographier par SSI 

au même titre que l’élasticité (chapitre X). Cela peut s’avérer d’un grand intérêt clinique 

puisque la cartographie de l’élasticité seule ne suffit pas à la caractérisation de lésions 

(seulement la détection). 

Ces deux études seront précédées d’un chapitre introductif (chapitre VIII), explicitant la notion 

de viscoélasticité et présentant divers outils expérimentaux utilisés par la suite. 
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CHAPITRE VIII 

 

INTRODUCTION A LA VISCOELASTICITE 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

      
Le modèle de Kelvin-Voigt : une bonne approximation de la rhéologie des tissu mous.



 

 181

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Sommaire : 

VIII.A. GENERALITES............................................................................................................. 182 

VIII.B. VISCOELASTICITE....................................................................................................... 182 

VIII.B.1. ETUDE PHENOMENOLOGIQUE ................................................................................................. 182 
VIII.B.2. QUELQUES MODELES RHEOLOGIQUES LINEAIRES ............................................................... 184 
VIII.B.3. APPLICATIONS AUX TISSUS BIOLOGIQUES............................................................................... 187 

VIII.C. ETUDE RHEOLOGIQUE DES TISSUS BIOLOGIQUES PAR ELASTOGRAPHIE TRANSITOIRE.

 188 

VIII.C.1. PROTOCOLE EXPERIMENTAL..................................................................................................... 188 
VIII.C.2. MODELISATION DE L’EXPERIENCE .......................................................................................... 190 
VIII.C.3. RESULTATS..................................................................................................................................... 191 
VIII.C.4. DISCUSSION ................................................................................................................................... 192 

VIII.D. VARIATION ET MESURE DE  LA VISCOSITE. ................................................................ 192 

VIII.D.1. MESURE DE LA VISCOSITE D’UN GEL ....................................................................................... 192 
VIII.D.2. REALISATION DE GELS VISQUEUX............................................................................................ 193 

 



Troisième partie – Etude de la viscosité 

 182

VVIIIIII..  IINNTTRROODDUUCCTTIIOONN  AA  LLAA  VVIISSCCOOEELLAASSTTIICCIITTEE  

VVIIIIII..AA..  GGéénnéérraalliittééss  

La plupart des techniques d’élastographie considèrent les tissus biologiques comme des solides purement 

élastiques et négligent les effets visqueux pouvant affecter les mesures de déplacements mécaniques. 

Pourtant ces effets semblent bien jouer un rôle dans la dynamique des tissus mous. Taylor et al ont, par 

exemple, mis en évidence une diminution du contraste des images calculées par Sonoélastographie due à la 

présence d’effets visqueux [127]. En Elastographie Impulsionnelle comme en SSI, ces effets peuvent, en 

atténuant l’amplitude du front d’onde de cisaillement, altérer la qualité de l’estimation de la carte 

d’élasticité. Plus généralement, toute sollicitation dynamique des tissus fait intervenir les propriétés 

viscoélastiques des tissus. La grande majorité des techniques élastographiques est donc concernée 

(exceptée l’élastographie statique) par ces phénomènes. Ce chapitre introduit donc la notion de 

viscoélasticité et trouve un modèle permettant de prendre en compte ces phénomènes dans les tissus 

biologiques. Ces éléments serviront de base théorique pour les chapitres suivants, destinés à comprendre 

et à quantifier le rôle de la viscosité dans la technique de SSI. 

 

VVIIIIII..BB..  VViissccooééllaassttiicciittéé  

VIII.B.1. Etude phénoménologique 

Expérimentalement, il est possible de mettre en évidence et de caractériser les propriétés viscoélastiques 

des matériaux en utilisant quelques protocoles expérimentaux simples. Nous décrivons ici les plus 

communs en les illustrant par des exemples simples. 

VIII.B.1.a) Mesures statiques 

- Fluage, recouvrance 

L’expérience de fluage consiste à appliquer une contrainte constante sur l’échantillon étudié et à suivre 

l’évolution de la déformation en fonction du temps. On définit alors la compliance du matériau, rapport 

de la déformation à la contrainte imposée.  

0

)()(
σ
ε ttC =  

La Figure VIII-1 montre une courbe de compliance d’un solide viscoélastique linéaire en échelle 

logarithmique. On remarque la réponse instantanée du matériau Cg dès l’application de la contrainte, 

caractéristique de ses propriétés élastiques. Le solide évolue alors vers un état de déformation maximale, 

définie par une compliance constante Cr.. L’évolution temporelle entre la valeur initiale Cg et son état 

d’équilibre Cr, représentée par un temps caractéristique τ, caractérise ses propriétés visqueuses.  
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Une expérience de fluage peut être suivie d’une expérience de recouvrance au cours de laquelle on étudie 

l’évolution de la déformation après suppression de la contrainte. 

 

- Relaxation 

Un autre expérience typique caractérisant les solides viscoélastiques est l’expérience de relaxation. Elle 

consiste à appliquer une déformation constante au solide et à suivre l’évolution de la contrainte en 

fonction du temps. On définit, par analogie avec la compliance, un module de relaxation, rapport de la 

contrainte à la déformation imposée. 

0

)()(
ε

σ ttG =  

L’évolution du module de relaxation en fonction du temps est donné Figure VIII-2 en échelle 

logarithmique. On retrouve les deux valeurs limites (Eg et Er) ainsi que le temps d’évolution entre les deux, 

caractéristiques des matériaux solides viscoélastiques linéaires. 

 

 

Figure VIII-1: Compliance d’un matériau viscoélastique. (Source [128]) 

 

 

Figure VIII-2: Module de relaxation en fonction du temps. (Source [128]) 
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VIII.B.1.b) Mesures dynamiques 

Les deux tests précédents permettent surtout d’étudier la réponse viscoélastique des matériaux sur des 

temps long (au-delà de la minute). L’étude de la viscoélasticité sur des échelles de temps plus courtes 

(inférieure à la seconde) se fait généralement en sollicitant le matériau avec une contrainte sinusoïdale à la 

fréquence désirée. La réponse en déformation, dans le cas de matériau linéaire, est une sinusoïde de même 

fréquence dont l’amplitude et la phase reflètent les propriétés élastiques et visqueuses. Pour les quantifier 

on définit le module d’élasticité complexe : 

'''
*

*
* jGGG +==

ε
σ

 

La caractérisation viscoélastique d’un matériau peut alors se faire en étudiant l’évolution des modules G’ et 

G’’, respectivement module de conservation et module de perte, en fonction de la fréquence de 

sollicitation.  

VIII.B.1.c) Propagation d’ondes 

Les rhéomètres classiques permettent de caractériser la réponse viscoélastique dynamique des matériaux 

sur une gamme de fréquences relativement restreinte : entre 0.1 Hz et 30 Hz typiquement. Les études 

rhéologiques à des fréquences plus élevées, très intéressantes dans le cas de solides viscoélastiques,  sont 

plus difficiles à mettre en œuvre. Un solution intéressante consiste à étudier la propagation d’ondes 

mécaniques monochromatiques (de compression ou de cisaillement) dans le milieu. Leurs propriétés, la 

vitesse de propagation et le coefficient d’atténuation, sont directement reliées aux caractéristiques 

viscoélastiques des tissus. L’évolution de la vitesse et de l’atténuation (de compression ou de cisaillement) 

en fonction de la fréquence peut alors se faire sur des gammes de fréquences bien plus élevées (jusqu'à 

plusieurs MHz, les valeurs maximales dépendant du type de matériau examiné).  

VIII.B.2. Quelques modèles rhéologiques linéaires 

La mise en équation des comportements observés expérimentalement peut se faire à l’aide de modèles 

rhéologiques [129]. Les comportements élastiques et visqueux se modélisent, dans le cadre de la théorie 

linéaire, par les équations constitutives suivantes : 

- La loi de Hooke reliant linéairement la contrainte à la déformation via le module d’élasticité k:  

εσ k=  

- Le loi de Newton reliant linéairement la contrainte à la dérivée temporelle de la déformation  via 

la viscosité η.  

dt
dεησ =  

On les représente généralement à l’aide d’un ressort de raideur k et d’un amortisseur de viscosité η comme 

montré sur la Figure VIII-3.  
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Figure VIII-3: Représentation des comportements élastique et visqueux 

 

La modélisation d’un comportement viscoélastique réel revient à créer des combinaisons de ces éléments 

de base. Voici les modèles les plus courants : 

 

- Maxwell 

Le modèle de Maxwell est constitué d’un ressort et d’un amortisseur en série. Son équation constitutive 

s’écrit : 

dt
d

dt
d

k
εησησ =+  

On en déduit sa fonction de fluage : 

⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ += 11
τ

ε t
k

 avec τ=η/k 

Le schéma du modèle ainsi que sa réponse en fluage sont donnés Figure VIII-4. Ce modèle représente 

généralement un comportement de fluide visqueux puisque le milieu soumis à une contrainte constante 

tend à s’écouler. Il modélise par exemple assez bien le comportement de polymères thermoplastiques aux 

temps longs. 

 

           

Figure VIII-4: Modèle de Maxwell. Schéma et réponse en fluage. 

 

 

- Kelvin-Voigt 

Le modèle de Kelvin Voigt se compose d’un ressort et d’un amortisseur en parallèle. Son équation 

constitutive s’écrit : 

dt
dk εηεσ +=  
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et sa fonction de fluage : 

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡ −−= )exp(11

τ
ε t

k
 

Son schéma ainsi que sa réponse en fluage sont montrés Figure VIII-5.  

      

Figure VIII-5: Modèle de Kelvin-Voigt. Schéma et réponse en fluage. 

 

Dans ce modèle, il n’y a pas de réponse instantanée à l’application de la contrainte mais le système tend 

vers un état d’équilibre où la déformation est maximale. Le comportement est donc plus proche d’un 

solide que d’un liquide. C’est la solution la plus simple pour modéliser un solide viscoélastique. 

 

- Standard linéaire 

Le modèle standard linéaire généralise le modèle de Voigt en lui ajoutant un ressort en série. Cela permet 

de modéliser une réponse mécanique instantanée. Son schéma est donné Figure VIII-6. On se retrouve 

alors avec des fonctions de fluage similaires à la fonction expérimentale présentée Figure VIII-1.  

 

 

Figure VIII-6: schéma du modèle standard linéaire 

 

- Modèles Généralisés 

Le comportement des matériaux et en particulier des solides viscoélastiques ne peut généralement pas se 

décrire à l’aide d’une seule constante de temps comme le font les modèles les plus simples présentés plus 

haut. Un solide viscoélastique se comporte généralement de manière différente selon l’échelle de temps à 

laquelle on l’observe. Il est donc nécessaire, pour pouvoir modéliser la dynamique du matériau sur une 

large gamme spectrale, de généraliser la méthode en concaténant plusieurs de ces modèles de base. La 

Figure VIII-7 montre un modèle de Maxwell généralisé, ou plusieurs constante de temps sont définies 

pour modéliser la dynamique matériau à différentes échelles.  
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Figure VIII-7: Modèle de Maxwell généralisé 

 

Une autre approche pour modéliser proprement les comportements des matériaux est non pas de 

complexifier le modèle mais de généraliser la loi de Newton : la contrainte n’est plus proportionnelle à la 

dérivée première de la déformation mais à une dérivée fractionnaire de celle-ci. Ainsi, le modèle est fixé 

(par exemple le modèle de Voigt pour les solides viscoélastiques) et le degré fractionnaire de la dérivée est 

un paramètre ajustable pour coller au mieux aux comportements dynamiques du matériau étudié. Cette 

approche, développée par Szabo [44], donne des résultats assez probants sur une large gamme de solides 

viscoélastiques. 

VIII.B.3. Application aux tissus biologiques.  

L’objectif de ces travaux n’est pas de comprendre et de modéliser la viscoélasticité pour l’ensemble des 

solides viscoélastiques mais de trouver un modèle rhéologique adapté aux tissus biologiques et capable 

d’expliquer la dynamique des tissus lors d’une expérience d’élastographie. Ce modèle doit se révéler 

satisfaisant sur l’ensemble de la gamme fréquentielle exploitée par les techniques élastographiques 

dynamiques, c'est-à-dire entre 10 et 2000 Hz (nous ne prenons pas en compte l’élastographie statique qui 

n’est sensible qu’au module d’élasticité). Notre stratégie a été de choisir le modèle le plus simple possible 

puis de le confronter à l’expérience élastographique. Les tissus biologiques étant assimilés à des solides 

viscoélastiques mous, deux modèles simples peuvent être envisagés : celui de Maxwell et celui de Kelvin-

Voigt. Bien que le premier soit plutôt proche des liquides visqueux sur des temps d’observation longs, il 

peut quand même s’avérer pertinent, compte tenu du caractère mou des tissus et de la gamme de 

fréquences élevées exploitées par l’élastographie. La section suivante présente une étude rhéologique sur 

les tissus biologiques menée au laboratoire par S. Catheline [130] et confronte les prédictions de ces deux 

modèles aux résultats expérimentaux obtenus en étudiant la propagation d’ondes de cisaillement 

monochromatiques.  
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VVIIIIII..CC..  EEttuuddee  rrhhééoollooggiiqquuee  ddeess  ttiissssuuss  bbiioollooggiiqquueess  ppaarr  EEllaassttooggrraapphhiiee  ttrraannssiittooiirree..  

VIII.C.1. Protocole expérimental 

L’expérience consiste à étudier la propagation d’ondes planes de cisaillement en utilisant l’échographe 

ultrarapide. Les ondes planes de cisaillement sont créées sur le milieu d’étude par une large plaque en 

aluminium (11 par 17 cm) liée à un vibreur Bruel&Kjaer et oscillant transversalement à une fréquence 

choisie par l’expérimentateur (entre 50 et 500 Hz). Les déplacement transverses induits dans le gel sont 

calculés en imageant le milieu à une cadence ultrarapide (3000 Hz) avec la barrette ultrasonore Vermon 

(128 éléments, 4.3 Mhz) liée à l’échographe ultrarapide, et en corrélant les images speckle deux à deux avec 

l’algorithme d’intercorrélation 1D. La zone imagée est un plan de 40x40 mm² perpendiculaire à la plaque 

en aluminium. L’ensemble du protocole expérimental est montré Figure VIII-8. 

 

 

Figure VIII-8: Protocole expérimental 

 

La Figure VIII-9 montre le film de déplacements, imagés par l’échographe ultrarapide pour une excitation 

mécanique monochromatique de 100 Hz. On constate que l’onde est bien plane, permettant ainsi de 

s’affranchir de la diminution d’amplitude du front d’onde due aux effets de diffraction. Cette configuration 

permet une analyse plus simple des propriétés viscoélastiques des tissus puisque la décroissance de 

l’amplitude de l’onde n’est due qu’aux phénomènes visqueux. De ce front d’onde on peut déduire la 

vitesse de propagation ainsi que le coefficient d’atténuation des ondes de cisaillement dans le milieu à la 

fréquence considérée. Ceux-ci sont calculés en estimant la pente des droites représentant respectivement 

l’évolution de la phase et de l’amplitude de l’onde en fonction de la profondeur de propagation. On 

mesure ainsi 1.003.026.2 −±= smv et 1123 −±= mα . Notons que l’erreur sur l’estimation de 

l’atténuation est nettement plus grande que celle sur la vitesse, la décroissance de l’amplitude du front 

d’onde étant plus bruitée. 
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Figure VIII-9: Onde plane de cisaillement expérimentale dans un gel de gélatine 

 

Le protocole présenté ci-dessus est répété en faisant varier la fréquence d’excitation mécanique sur une 

gamme allant de 50 à 500 Hz par  pas de 25 Hz. Au-delà de 500 Hz, l’atténuation est trop forte pour 

pouvoir effectuer la mesure.  

 

 

Figure VIII-10: Evolution de la vitesse et de l’atténuation de l’onde en fonction de sa fréquence 
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On en déduit l’évolution de la vitesse de propagation et de l’atténuation en fonction de la fréquence de 

l’onde de cisaillement pour deux expériences similaires montrées Figure VIII-10. On observe une vitesse 

quasiment constante sur la gamme de fréquence étudiée mais une variation assez prononcée de 

l’atténuation en fonction de la fréquence.  

VIII.C.2. Modélisation de l’expérience 

La propagation des ondes planes monochromatiques de cisaillement peut se modéliser par l’équation 

unidimensionnelle de Helmholtz. Dans le domaine de Fourier celle-ci s’écrit: 

0),(),( 2 =+∆ txuktxu zz  

où αjkk r −=  est le nombre d’onde complexe.  
rk

c ω
=  est la vitesse de phase et α l’atténuation de ces 

ondes. 

Selon le modèle rhéologique choisi pour l’équation du mouvement, le vecteur d’onde complexe k 

s’exprime différemment. Le système d‘équation ci-dessous donne l’expression de k respectivement pour le 

modèle de Voigt et le modèle de Maxwell : 
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µ1 et µ2 étant respectivement l’élasticité et la viscosité de cisaillement. On en déduit les valeurs de la vitesse 

de phase et de l’atténuation pour chacun des modèles (où l’on note les indices V pour Voigt et M pour 

Maxwell): 
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VIII.C.3. Résultats 

Il est ainsi possible de comparer les résultats expérimentaux aux prédictions théoriques des deux modèles. 

La Figure VIII-11 montre ces courbes théoriques de l’évolution de la vitesse et de l’atténuation en 

fonction de la fréquence, superposées aux résultats expérimentaux. 

 

 

 

Figure VIII-11: Comparaison théorie-expérience pour les deux modèles rhéologiques sur un gel 

de gélatine (V= Voigt, M= Maxwell). 

 

Si les variations de vitesse sont identiques pour les deux  modèles excepté aux très basses fréquences, les 

courbes de l’atténuation montrent clairement que le modèle de Voigt colle assez bien aux données 

expérimentales alors que celui de Maxwell en est loin. Afin de vérifier cette assertion, non pas dans un gel 

de gélatine mais dans les tissus biologiques, la même série d’expériences a été réalisée in vitro sur un 

échantillon de viande. Les résultats sont montrées Figure VIII-12. 

 

 

Figure VIII-12: Comparaison théorie-expérience pour les deux modèles rhéologiques sur un 

morceau de viande. 
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Les courbes montrent une bonne concordance entre les résultats sur l’échantillon de viande et les 

prévisions théoriques données par le modèle de Voigt et ce sur une gamme de fréquence allant de 50 à 400 

Hz. On observe, contrairement au cas du gel de gélatine, une variation de vitesse avec la fréquence (de 

l’ordre de 15 %) mettant en valeur les effets de dispersion. 

VIII.C.4. Discussion 

La dynamique des tissus biologiques semble donc être correctement modélisée par le modèle de Kelvin-

Voigt sur la gamme de fréquences concernées par les techniques d’élastographie. Nous répondons ainsi à 

une question importante pour la modélisation de la viscosité dans les tissus biologiques. C’est sur ces 

résultats que nous avons basé nos travaux présentés dans les deux prochains chapitres. Des analyses 

expérimentales plus poussées et des modèles rhéologiques plus complexes peuvent être envisagés pour 

modéliser plus finement l’ensemble des tissus biologiques et toutes les gammes de fréquences. Cela n’est 

pas ici notre objectif. Nous supposerons donc le modèle de Voigt suffisant et l’adopterons pour l’étude de 

la viscosité en SSI. La qualité des résultats de notre étude nous indiquera si ce choix est judicieux. 

 

VVIIIIII..DD..  VVaarriiaattiioonn  eett  mmeessuurree  ddee    llaa  vviissccoossiittéé..  

VIII.D.1.Mesure de la viscosité d’un gel 

Le protocole expérimental proposée par S. Catheline pour étudier la rhéologie des tissus peut également 

être utilisé pour mesurer leur viscosité d’un milieu homogène. Rappelons que l’atténuation s’exprime selon 

la formule : 
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Si l’on considère que les effets de dispersion sont faibles, , ce qui est le cas dans la majorité des tissus, alors 
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où 
ρ
µ1=c est défini comme la vitesse thermodynamique de l’onde et est assimilée en première 

approximation à la vitesse de propagation du front d’onde (ce qui est le cas si les effets de dispersion sont 

nuls). L’atténuation est donc une fonction quadratique de fréquence dans le cadre du modèle de Voigt. 

L’interpolation des données expérimentales par une fonction quadratique permet une estimation de la 

viscosité globale du milieu étudié. Ainsi l’estimation de la viscosité dans le gel utilisé dans l’expérience 

décrite au paragraphe précédent peut être estimé à 0.2 Pa.s et celle du morceau de viande à 3 Pa.s. Nous 
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utiliserons donc cette approche au cours de nos études pour avoir des mesures de référence de la viscosité 

globale des milieux étudiés. 

VIII.D.2. Réalisation de gels visqueux 

Afin de mener à bien nos études sur la viscosité, nous avons été amenés à fabriquer des gels de viscosité 

différentes. Une variation contrôlée de l’élasticité des gels d’Agar gélatine est assez facile à faire. Il suffit 

d’augmenter le pourcentage de gélatine, donc la quantité de liaisons hydrogènes responsables du caractère 

élastique du gel. Il est nettement plus difficile de faire varier de façon contrôlée la viscosité de ces gels. 

Nous avons donc débuté une collaboration avec le Laboratoire de Biorhéologie et d'Hydrodynamique 

Physicochimique de l’université de Paris VII de manière à être capable de fabriquer des gels adaptés à 

l’élastographie et dont les paramètres visqueux et élastiques peuvent être choisis par l’expérimentateur. 

L’intérêt commun résidant dans le fait de pouvoir proposer à terme des moyens de caractérisation 

rhéologique des milieux mous complémentaires (la SSI étudiant les milieux à beaucoup plus haute 

fréquence que les rhéomètres). Une des premières solutions envisagées a été de changer la viscosité du 

substrat liquide servant à fabriquer les gels de gélatine : à la place de l’eau, une solution liquide de viscosité 

plus grande était utilisée pour réaliser le mélange Agar-Gélatine. De la gomme de Xanthane sous forme de 

poudre est donc ajoutée a l’eau pour augmenter le viscosité de la solution. Le gel de gélatine est ensuite 

réalisé de la même manière que dans l’expérience précédente. Deux gels ont été réalisés selon ce 

protocole : l’un sans Xanthane, avec 5 % de gélatine et 1% d’agar, l’autre avec une solution de 0.1 % de 

Xanthane et les même concentrations en gélatine et agar. Les propriétés viscoélastiques de ces deux gels 

homogènes ont été mesurées selon la méthode décrite ci-dessus. On mesure une élasticité de 2.2 kPa et 

une viscosité de 0.1 Pa.s pour le gel classique alors que ces grandeurs sont de 2.1 kPa et 0.3 Pa.s pour le 

gel contenant du Xanthane. On augmente bien la viscosité du gel en augmentant le pourcentage de 

Xanthane tout en ne faisant pratiquement pas varier l’élasticité. Ce protocole a cependant des limites. Il ne 

permet pas de faire varier la viscosité sur des fenêtres très larges. Une augmentation trop importante de la 

concentration en Xanthane rend la solution trop visqueuse et empêche l’établissement des liaisons 

hydrogènes. Le gel ne prend pas et reste à l’état liquide. Des viscosités au-delà de 0.8 Pa.s ne peuvent être 

dépassées. Des solutions avec des gels chimiques sont actuellement envisagées. Dans l’attente d’une 

solution plus robuste et adaptée, cette approche reste tout de même intéressante pour fabriquer des gels 

viscoélastiques hétérogènes et mener à bien l’étude sur la viscosité par SSI. 
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CHAPITRE IX 

 

L’INFLUENCE DE LA VISCOSITE SUR LES ONDES DE 

CISAILLEMENT: ETUDE THEORIQUE ET EXPERIMENTALE 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Simulation d’une onde de cisaillement induite par pression  de radiation dans un milieu mou 

viscoélastique 
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IIXX..  LL’’IINNFFLLUUEENNCCEE  DDEE  LLAA  VVIISSCCOOSSIITTEE  SSUURR  LLEESS  OONNDDEESS  DDEE  

CCIISSAAIILLLLEEMMEENNTT::  EETTUUDDEE  TTHHEEOORRIIQQUUEE  EETT  EEXXPPEERRIIMMEENNTTAALLEE  
 

Ce chapitre étudie l’influence de la viscosité sur les ondes mécaniques impulsionnelles créées par pression 

de radiation. Nous avons vu au chapitre VI qu’il était possible de modéliser la propagation de ces ondes en 

utilisant la fonction de Green du champ de déplacement dans un solide purement élastique. Des 

différences sur l’amplitude ainsi que sur la forme du champ entre la modélisation et l’expérience ont 

pourtant été mises en évidence. Nous proposons ici de généraliser cette approche en tenant compte des 

effets visqueux, l’objectif étant de parvenir à une modélisation et à une compréhension très propres de 

l’ensemble des effets influençant la propagation des ondes mécaniques dans les tissus biologiques. Dans la 

première partie de ce chapitre (IX.A), nous dérivons, en se calquant sur le formalisme d’Aki et Richards 

[109], la fonction de Green du champ de déplacements dans un solide supposé visqueux et élastique. 

L’expression analytique obtenue servira de base à la création d’une simulation 3D modélisant la réponse 

d’un milieu viscoélastique homogène à une sollicitation mécanique quelconque. Nous utiliserons cette 

simulation pour valider notre théorie aussi bien d’un point de vue théorique qu’expérimental (IX.B). La 

dernière partie (IX.C) étudie et isole l’influence des différents paramètres responsables de la forme du 

front d’onde de cisaillement généré par pression de radiation dans les milieux mous (diffraction, géométrie 

de la source, viscosité…), de manière à atteindre une compréhension très fine de la propagation des ondes 

mécaniques dans les tissus. Nous montrons ainsi que notre modèle fournit une description très proche de 

la dynamique réelle des milieux mous et peut servir de support à l’étude d’un algorithme d’inversion 

viscoélastique développé au chapitre X. 

 

IIXX..AA..  DDéérriivvaattiioonn  ddee  llaa  ffoonnccttiioonn  ddee  GGrreeeenn  vviissccooééllaassttiiqquuee  

Nous décrivons ici les grandes lignes du calcul de la fonction de Green du champ de déplacement dans un 

solide viscoélastique. Les calculs ne sont détaillés que s’ils sont novateurs et se démarquent de la 

formulation d’Aki dans le cas d’un solide élastique.  

Considérons un solide homogène, infini et isotrope. Nous modélisons le comportement viscoélastique de 

ce solide en utilisant le modèle de Voigt. Quatre paramètres doivent donc être définis : λ et µ les 

coefficients de Lamé élastiques définis au chapitre VI ainsi que ηp et ηs les viscosité de compression et de 

cisaillement. La densité du milieu est notée ρ. On suppose l’existence d’une force volumique extérieure 

),( trf rr
excitant le milieu viscoélastique. Le champ de déplacement ),( tru rr

vérifie alors l’équation de 

Navier : 

),(),()),(.()(),(2

2

trftrutrutru
t

rrrrrrrr
+∆+∇∇+=

∂
∂ µµλρ  
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avec 
tp ∂

∂
+= ηλλ et 

ts ∂
∂

+= ηµµ . La résolution analytique de cette équation donnant la réponse du 

tissu à une sollicitation extérieure quelconque peut se faire en adoptant le formalisme de Green. 

Supposons donc que la force extérieure est un Dirac spatio-temporel situé au point de coordonnées 0r
r

, 

ayant lieu à t0 et dont la direction est fixée par le vecteur ar  : 

)()(),( 000 rrttatrf rrrrr
−−= δδ  

Le milieu étant considéré comme infini et homogène, on peut le supposer invariant par translation dans 

l’espace et dans le temps. On peut donc supposer, sans réduire la généralité de notre formulation, que la 

source est située à l’origine de notre repère spatio-temporel ( 00 =rr , t0=0). On peut donc réécrire 

l’équation de Navier sous la forme suivante : 

)()(),(),()()),(.())(( 02

2

00 rtatru
t

tru
t

tru
t ssp

rrrrrrrr δδρηµηηµλ −=
∂
∂

−∆⋅
∂
∂

++∇∇⋅
∂
∂

+++  

avec les conditions initiales suivantes : 
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     ( 0, ≤∀∀ trr ) 

La force volumique s’écrivant alors )()(),( tratrfo δδ rrrr
= , aa v=  est son amplitude et aa vr /  sa 

direction. En appliquant le théorème de Lamé, il est possible de décomposer le champ de déplacements et 

le champ de force en une somme de deux champs, respectivement à rotationnel et à divergence nuls : 

⎪
⎩
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ϕu, uψ
r

et ϕf, fψ
r

sont respectivement les couples de potentiels de Helmholtz pour le champ de 

déplacements et pour le champ de force. L’avantage de cette décomposition est que l’équation de Navier 

se réduit pour  les potentiels de Helmholtz du champ de déplacements à de simples équations d’onde: 
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ρ
µλ 2+

=pc et 
ρ
µ

=sc  sont respectivement les vitesses des ondes de compression (ondes P) et de 

cisaillement (ondes S), 
ρ

ηη
ν sp

p

2+
= et 

ρ
η

ν s
s = étant définies comme les viscosités cinématiques de 

compression et de cisaillement. 

La méthode pour résoudre ces équations se décompose alors en trois étapes : (i) calculer les potentiels de 

Helmholtz pour le champ de force, (ii) résoudre les équations d’ondes vérifiées par les potentiels du 

champ de déplacements, (iii) déduire le champ de déplacements à partir de l’expression de ces potentiels. 

 

(i) Calcul des potentiels 

Ce calcul ne dépendant pas des éventuelles caractéristiques visqueuses du solide, nous nous référons donc 

au calcul dérivé par Aki et en donnons juste le résultat. Pour une source impulsionnelle 

1)()(),( etratrfo
rrrr

δδ=  dirigée selon l’axe 1er , les potentiels s’écrivent : 
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Remarquons qu’une source ponctuelle a des potentiels de Helmholtz étendus dans l’espace, c'est-à-dire 

non nuls en dehors de la région de la source. Ceci souligne le caractère artificiel  de la décomposition, 

montrant que les potentiels calculés, s’il permettent une simplification de la résolution mathématique, 

n’ont aucun sens physique. 

 

(ii) Résolution des équations d’ondes vérifiées par les potentiels du champ de déplacements. 

Résoudre les équations vérifiées par uϕ et uψ
r

revient d’abord à trouver la fonction de Green vérifiant les 

équations : 

spitrtrg
t

ctrg
t iiii ,)()(),(),( 2

2

2

==∆⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛

∂
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+−
∂
∂ δδν rrr

 

où i est l’indice caractérisant les termes de compression ou de cisaillement. Cette fonction de Green sera 

ensuite convoluée par les termes sources (c'est-à-dire les potentiels du champ de force) pour en déduire 

l’expression  mathématique des potentiels uϕ et uψ
r

du champ de déplacements. 

Compte tenu des hypothèses faites (milieux infini, homogène), on peut supposer, en considérant le 

problème à symétrie sphérique, que la variation spatiale de la solution aux équations précédentes ne 

dépend que de la valeur absolue de la distance à la source rr r
= . En exprimant l’opérateur Laplacien et 

la distribution de Dirac en coordonnées sphériques, on peut réécrire les équations précédentes : 
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En introduisant la notation iri grg .= , cette équation peut se réécrire pour 0≠rr : 
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C’est une équation différentielle aux dérivées partielles avec deux variables r et t. Pour la résoudre, nous 

effectuons tout d’abord une transformée de Fourier dans le domaine spatial que l’on définit de la manière 

suivante : 
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Dans l’espace dual (k,t), l’équation différentielle se réécrit: 

(IX-1) spiGck
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où riG  est la transformée de Fourier spatiale de rig . 

Nous devons faire à ce stade du calcul une hypothèse qui va fixer les limites de validité de notre 

expression mathématique finale : on suppose que les effets visqueux sont un ordre de grandeur en dessous 

des effets élastiques. Mathématiquement : 

ii kc ν>>  

Ceci revient à supposer que la viscosité influence peu la vitesse de propagation, c'est-à-dire qu’elle induit 

une dispersion négligeable. Une autre façon de voir les choses est d’exprimer cette hypothèse avec la 

distance d’atténuation de l’onde : 
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puisque 
λ
1

∝k . sα est le coefficient d’atténuation, λ la longueur d’onde et ω la fréquence. 

La distance d’atténuation est donc supposée nettement plus grande que la longueur d’onde, ce qui 

implique que les effets visqueux sont suffisamment faibles pour permettre aux ondes mécaniques de se 

propager au moins sur une longueur d’onde. Nous discuterons des conséquences théoriques et 

expérimentales de cette hypothèse dans la section suivante (IX.B). 

Avec cette hypothèse, la résolution de cette équation différentielle du second ordre peut se faire de 

manière très classique (calcul du déterminant…). La solution s’écrit alors : 
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Soulignons que si l’on suppose le milieu purement élastique, alors tjkc
ri

ieG −= dont la transformée de 

Fourier spatiale inverse est un Dirac propagatif, conformément aux résultats d’Aki présentés au chapitre 

VI. La solution de Green viscoélastique se calcule en prenant la transformée de Fourier spatiale inverse 

de riG  : 
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où 
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=  et { })()( 1 kHrh −= F . 

En utilisant la relation mathématique classique suivante : 
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On déduit la solution de Green : 
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La fonction de Green solution de l’équation (IX-1) s’écrit alors : 
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En comparant ce résultat aux solutions de Green des équations classiques [131], on peut interpréter cette 

solution comme étant une fonction de Green « propagative »  de l’équation de diffusion.  

La fonction de Green, solution des équations de propagation vérifiées par les potentiels de Helmholtz du 

champ de déplacements étant calculée, on peut déduire ces derniers en convoluant ce résultat par les 

fonctions sources que sont les potentiels du champ de force. La solution de l’équation : 
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s’écrit : 

( )

ττ
πνπρ

ϕ ν

τ

de
rxt

ca p

p

pc
r

t
ct

p

p
u ∫

−
−

⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛

∂
∂

−=
0

2

1

22

1
2

1
4 r  

On déduit de même, le calcul détaillé étant indentique à celui présenté par Aki : 
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(iii) Reconstruction du champ de déplacements à partir de l’expression des potentiels de Helmhotz 

Les axes du repère spatial sont notés ier  avec i = 1,2,3. Les trois composantes du vecteur position rr  

s’écrivent dans ce repère (x1, x2, x3) et la distance à l’origine r est donnée par 2
3

2
2

2
1 xxxr ++= . Le 

vecteur unitaire du vecteur position se note ),,( 321 γγγ=rer avec rxii /=γ . De la même manière, le 

vecteur ar donnant l’amplitude et la direction de la force se note ),,( 321 aaaa =
r

. Le repère spatial ainsi 

que l’orientation des différents vecteurs définis ci-dessus sont représentés Figure IX-1. L’orientation de la 

force est choisie selon l’axe z. 

 

 

Figure IX-1: repère spatial 

 

La composante j de la fonction de Green du champ de déplacements dans un solide viscolélastique 

engendrée par un Dirac de force de direction i peut s’écrire, en se basant sur les méthodes de calcul de 

Aki : 
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ijδ représente le symbole de Kronecker où ijδ =1 si i=j et 0 sinon. Comme pour la fonction de Green 

élastique, la solution viscoélastique se décompose en trois termes : ),( trg p
ij

r
le terme de compression, 

),( trg s
ij

r
celui de cisaillement et ),( trg ps

ij
r

 le terme de couplage entre deux types d’ondes . Une 

expression plus explicite du terme de couplage peut se déduire en utilisant la relation : 
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 est définie classiquement comme la fonction d’erreur. Le terme de couplage 

s’exprime alors : 
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La section suivante étudie les aspects physiques du champ de déplacements déduit de l’expression 

analytique calculée ci-dessus et teste la validité de cette approche théorique aussi bien en simulation qu’en 

expérience. 

 

IIXX..BB..  SSiimmuullaattiioonn  ddee  GGrreeeenn  eenn  mmiilliieeuu  vviissccooééllaassttiiqquuee  ::  VVaalliiddaattiioonn  tthhééoorriiqquuee  eett  

eexxppéérriimmeennttaallee  

IX.B.1. Etude de la solution de Green viscoélastique 

Le calcul de la fonction de Green décrit dans la section précédente peut être utilisé pour déduire le champ 

de déplacements engendré par n’importe quelle source volumique dans un solide viscoélastique en 

convoluant dans l’espace et dans le temps la fonction source ),( trf rr
 avec la solution de Green. Par 

définition, on peut écrire : 
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Comme dans le cas élastique, nous avons développé un code de simulation 3D basé sur l’expression 

mathématique de la fonction de Green viscoélastique permettant de simuler le champ de déplacement 

induit par n’importe quel type de source mécanique. Afin de comprendre les différences entre les solutions 

de Green élastique et viscoélastique, le champ de déplacements créé par un point source émettant un 

Dirac temporel a été simulé avec notre nouvel outil et comparé au champ purement élastique. Les 

comportements temporels des deux champs au point A (voir repère Figure IX-1) sont comparés Figure 

IX-2. Les paramètres utilisés pour cette simulation viscoélastique ont été les suivants : la viscosité de 

cisaillement a été fixée à 0.2 Pa.s, celle de compression considérée comme nulle (ce qui est la cas à l’échelle 

d’observation). Les vitesses de propagation des ondes de compression et de cisaillement ont été 

respectivement fixées à 40 m.s-1 et 1 m.s-1. La vitesse des ondes de compression a volontairement été sous-

estimée (par rapport aux valeurs typiques dans les tissus mous qui sont de l’ordre de 1500 m.s-1) de 

manière à pouvoir visualiser le pic de compression sur la courbe. Les deux courbes ont été normalisées par 

le valeur maximum du déplacement dans le cas élastique. 

 

 

Figure IX-2: évolution temporelle du champ de déplacements au point A dans le cas élastique 

(pointillés) et viscoélastique (trait plein) 

 

Si les deux pics de compression sont identiques, le terme de cisaillement a une amplitude plus faible et une 

forme plus large et arrondie. Ces effets sont caractéristiques de la viscosité, qui a tendance à agir comme 

un filtre basse fréquence, atténuant l’amplitude et étalant le pic temporellement. Le terme de couplage est 

une rampe linéaire (identique au cas élastique) sauf au voisinage du terme de cisaillement où il a une forme 

arrondie faisant le lien avec le champ de cisaillement. L’aspect spatial du champ à un temps donné (10 ms), 

étudié dans le plan (x,z), est montré Figure IX-3. De la même façon, la distribution spatiale du champ de 
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déplacements est plus large et arrondie dans le cas viscoélastique que dans le cas élastique. La viscosité, 

tout comme l’étendue de la source dans le cas d’une source volumique, tend à accroître la longueur d’onde 

de l’onde de cisaillement. 

 

 

Figure IX-3: aspect spatial des champ élastique (gauche) et viscoélastique (droite) au temps 

t=10ms 

 

IX.B.2. Validation théorique et limite de la simulation 

Afin de valider l’algorithme d’un point de vue physique et de comprendre les limites de validité de notre 

simulation, principalement dues à l’hypothèse faite dans la section précédente, une série de simulations a 

été menée dont les paramètres se calquent sur l’expérience de S. Catheline présentée au chapitre précédent 

pour estimer la viscosité de cisaillement des gels de gélatine. Nous considérons donc un milieu infini, 

homogène et viscoélastique dans lequel une onde plane mécanique monochromatique se propage. Cette 

onde plane de cisaillement est générée par une plaque très large située dans le milieu et induisant un 

mouvement de cisaillement pur à une fréquence donnée. La configuration de la simulation est montrée 

Figure IX-4. 

 

 

Figure IX-4: configuration de la simulation pour la propagation d’ondes planes 

monochromatique dans le milieu 
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On considère une plaque bien plus large que le milieu d’étude (délimité Figure IX-4) de manière à 

engendrer une onde non diffractante dans le champ proche de la source. La décroissance globale de 

l’amplitude de l’onde (sans tenir compte des oscillations d’amplitude dues au champ proche) n’est alors 

due qu’aux phénomènes visqueux. On peut, dans cette configuration, modéliser la propagation de cette 

onde par l’équation de Helmhotlz (toujours en utilisant le modèle de Voigt): 

0),(),( 2 =+∆ txuktxu zz  

où αjkk r −= est le vecteur d’onde complexe prenant en compte le coefficient d’atténuation α. Le 

champ de déplacements vérifiant cette équation peut s’écrire : 
)(

0
)(

0),( xktjxkxtj
z

reeueutxu −−− == ωαω  et donc x
z eutxu α−== 0),(  

Par conséquent, si notre simulation est physiquement cohérente, l’onde plane monochromatique simulée 

devrait présenter une décroissance exponentielle de son amplitude caractérisée par le coefficient α 

d’atténuation, lui-même fonction de la fréquence de l’onde ω et de la valeur de la viscosité de cisaillement 

du milieu ν: 

3

2

2 s
s c

νωα =   

cs étant définie comme la vitesse thermodynamique des ondes de cisaillement dans le milieu  (
ρ
µ

=sc ). 

Pour vérifier ce point, nous avons donc réalisé plusieurs simulations correspondant à des propagations 

d’ondes planes de fréquences ω différentes. La fenêtre de fréquences étudiée va de 0 à 2000 Hz par pas de 

50 Hz. Dans toutes les simulations la vitesse des ondes de cisaillement a été fixée à 1 m.s-1 et la viscosité à 

0.5 Pa.s (valeur typique de viscosité dans les tissus biologiques tels que le sein). La décroissance en 

amplitude a ensuite été calculée puis interpolée par une fonction exponentielle pour en déduire le 

coefficient d’atténuation α. Ceci étant réalisé à chaque fréquence. La Figure IX-5 montre un exemple de 

courbe de décroissance déduite d’une simulation d’onde plane de cisaillement. 

 

 

Figure IX-5: courbe d’atténuation de l’amplitude de l’onde (normalisée) à une fréquence donnée. 
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Le résultat sur l’ensemble des simulations permet de déduire la variation du coefficient d’atténuation en 

fonction de la fréquence de l’onde plane de cisaillement. La courbe correspondante est montrée Figure 

IX-6 et comparée avec l’évolution théorique de α avec fréquence prédite par le modèle de Voigt. 

 

 

Figure IX-6: évolution du coefficient d’atténuation en fonction de la fréquence simulée et 

théorique (haut). Evolution de la longueur d’atténuation (l/α) normalisée par la longueur d’onde 

λ en fonction de la fréquence (bas) 

 

On constate que les résultats de la simulation collent parfaitement aux prédictions théoriques dans la 

gamme de fréquences [0-1000] Hz. Au-delà, la courbe simulée décroche et l’éventuel calcul de la viscosité 

de cisaillement donnerait une sous-estimation par rapport à sa vrai valeur. Ce décrochage est dû à 

l’hypothèse faite dans la section précédente selon laquelle les effets de viscosité n’influent pas sur la vitesse 

de propagation de l’onde. Dans la configuration choisie pour ces simulations, cette hypothèse n’est plus 

vraie au-delà de 1000 Hz, et les ondes simulées ne correspondent pas à celles qui devraient se propager 

dans un milieu viscoélastique vérifiant le modèle de Voigt. De façon à quantifier la limite de validité de la 

simulation de manière plus générale (la valeur de la fréquence limite dépend des caractéristiques 

viscoélastiques du milieu), le rapport de la longueur d’atténuation α par la longueur d’onde λ de l’onde de 

cisaillement a été tracé en fonction de la fréquence (toujours Figure IX-6). Nous constatons que la 

simulation est cohérente physiquement tant que la longueur d’atténuation est supérieure à 2λ. Ceci 

quantifie de manière précise les limites de notre simulation.  Les conséquences de ces limites sur une onde 

de cisaillement transitoire induite par force de radiation ne devraient cependant pas être très marquées. En 
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effet, les fréquences mal simulées sont tout de suite atténuées dans le milieu et l’erreur devrait s’annuler 

dès que l’on s’écarte de quelques millimètres de la source. Ces considérations seront discutées ci-dessous 

conformément aux résultats expérimentaux.  

IX.B.3. Validation expérimentale in vitro 

Nous étudions dans cette section les capacités de notre outil de simulation à modéliser proprement des 

fronts d’ondes impulsionnels générés expérimentalement par pression de radiation dans un gel 

viscoélastique homogène. C’est une manière de valider expérimentalement notre algorithme tout en 

analysant de manière précise les phénomènes physiques en jeu dans la génération d’ondes de cisaillement 

par pression de radiation, étape de base de la technique de Supersonique Shear Imaging. Pour mener cette 

étude nous utilisons le même gel que celui utilisée au chapitre VI : un gel homogène viscoélastique d’Agar-

gélatine. La vitesse des ondes de cisaillement y est de 1.5 m.s-1 et la viscosité, mesurée par la méthode des 

ondes planes proposée par S. Catheline (voir chapitre VIII), de 0.1 Pa.s. Nous réalisons dans ce gel une 

expérience consistant à générer une onde de cisaillement bipolaire en focalisant un faisceau ultrasonore à 

une profondeur de 30 mm pendant 100 µs. Le champ des déplacements axiaux induits est imagé selon la 

méthode présentée au chapitre VI (imagerie ultrarapide, beam-forming, corrélation). 

 

Simulation des conditions expérimentales 

Afin de simuler l’expérience à l’aide de notre outil basé sur la fonction de Green viscoélastique, nous 

supposons, comme dans le cas élastique (chapitre VI), que l’amplitude de la force est proportionnelle au 

carré du champ de pression induit par le faisceau ultrasonore focalisé. La distribution spatiale du 

maximum du champ de pression crée par le faisceau est calculée à l’aide du logiciel SimulPA. La fonction 

temporelle de la force est un créneau de 100 µs. L’expression de la force de radiation 

)(
)(2

),( 2

2
0 Trect
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rp
trF ×=

ρ
α r

r
 est injectée comme terme source dans la simulation viscoélastique. Les 

paramètres viscoélastiques du milieu fixés dans la simulation correspondent aux mesures expérimentales 

données ci-dessus (1.5 m.s-1,  0.1 Pa.s ). On en déduit le champ de déplacements axiaux simulé induit par 

cette source que l’on compare avec les résultats expérimentaux, une fois les deux champs normalisés par 

rapport à leur maximum spatio-temporel..  

 

Comparaison simulation – expérience dans le domaine temporel 

Considérons l’évolution du champ de déplacements en deux points distincts du milieu A et B situés dans 

le plan de l’image. Le point A de coordonnées (xa =15 mm, ya= 0, za=5mm) est proche de l’axe 

transverse x, suffisamment éloigné de la source pour être considéré dans le champ lointain et situé au 

voisinage du maximum du diagramme de rayonnement de la source. Le point B de coordonnées 

(xb=1mm, yb=0, zb=5mm) est à l’intérieur de la source mécanique (donc en champ proche) et plutôt 

orienté selon l’axe vertical par rapport au centre de la source. L’évolution temporelle du champ de 
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déplacements expérimental induit en ces deux points est montré Figure IX-7 et comparé aux résultats des 

simulations élastique et viscoélastique. Au point A, le champ expérimental est très bien modélisé par la 

simulation viscoélastique (avec une viscosité de 0.1 Pa.s) alors que la simulation élastique surestime 

l’amplitude du front de cisaillement tout en lui donnant une forme plus piquée donc plus riche 

spectralement. Les effets de filtre basse fréquence dus à la viscosité sont ainsi essentiels pour modéliser 

correctement le champ expérimental en ce point. Au point B, situé dans la source, les deux simulations 

(élastique et viscoélastique) collent bien à l’expérience, montrant que la viscosité dans ce gel n’agit pas de 

manière significative en champ proche mais plutôt sur un front d’onde s’étant déjà propagé sur quelques 

longueurs d’onde. Précisons que cela n’est pas forcément vrai pour des milieux nettement plus visqueux, 

où la viscosité peut agir sur la taille de la source mécanique effective contribuant au champ de 

déplacements en 1 point donné.  

 

    

Figure IX-7: variations temporelles du champ de déplacements aux points A (gauche) et B 

(droite). Tous les champs sont normalisés par rapport à leur maximum spatio-temporel. Puis 

renormalisés par rapport au maximum temporel du champ simulé élastique au point considéré. 

 

Comparaison simulation – expérience dans le domaine spatial 

Il est également possible de comparer le champ expérimental et simulé d’un point de vue spatial. La Figure 

IX-8 montre les distributions spatiales du champ de déplacements dans le plan de l’image ultrasonore à un 

temps donné (10 ms). De manière analogue, on constate que la simulation viscoélastique modélise très 

bien le champ de déplacements engendré par pression de radiation, et ce dans l’ensemble du plan imagé 

par la barrette ultrasonore. La Figure IX-9 montre une coupe de ces distributions spatiales le long de l’axe 

horizontal x, montrant clairement que la forme du front d’onde de cisaillement ainsi que son amplitude 

sont nettement mieux modélisées par la simulation viscoélastique. Cela met en évidence le rôle non 

négligeable de la viscosité dans la dynamique du milieu. 

  

 



Chapitre IX – L’influence de la viscosité sur les ondes de cisaillements 

 209

 

Figure IX-8: distributions spatiales des champs de déplacements dans le plan de l’image au 

temps t=10 ms. Chaque champ est normalisé par rapport à son maximum spatio-temporel. 

 

 

Figure IX-9: Variations spatiales des champs à t=10ms selon l’axe x. 

 

Etude de l’atténuation de l’onde de cisaillement 

Enfin, l’atténuation de l’amplitude de l’onde de cisaillement en fonction de la distance de propagation a été 

étudiée. La Figure IX-10 montre la décroissance du maximum temporel du champ de déplacements le 

long de l’axe x. Alors que la simulation élastique sous-estime l’atténuation de l’onde, la courbe 

viscoélastique est très proche de l’expérience. Rappelons que cette décroissance est non seulement due à la 
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viscosité du milieu mais également à la diffraction du champ dans tout le volume du milieu. La bonne 

modélisation de cette décroissance par la simulation viscoélastique, mise en évidence Figure IX-10 et 

couplée aux résultats précédents, montre non seulement que les effets visqueux ont bien été pris en 

compte mais également que la diffraction et la géométrie de la source ont été correctement modélisées. 

Nous discuterons de ces considérations dans la section suivante. 

 

 

Figure IX-10: décroissance du maximum temporel du champ de déplacements le long de l’axe 

horizontal x. 

 

L’ensemble de ces résultats montre que l’on est capable de modéliser très finement tous les aspects du 

champ de déplacements engendré par pression de radiation en utilisant un outil de simulation basé sur la 

fonction de Green viscoélastique. Ceci valide notre modèle théorique et prouve sa consistance dans des 

gels viscoélastiques équivalents aux tissus mous. On peut également conclure que les limites de la 

simulation, mises en évidence d’un point de vue théorique au IX.B et dues à l’hypothèse faite lors du 

calcul de la fonction de Green viscoélastique, n’influencent pas la qualité de la modélisation de 

l’expérience in vitro. Ceci s’explique par le fait que les ondes mécaniques haute fréquence, que l’on n’est pas 

capable de modéliser correctement avec la simulation viscoélastique, sont instantanément atténuées par la 

viscosité du milieu, devenant négligeables en champ lointain. Elles n’influencent donc pas la forme du 

front d’onde de cisaillement imagé. Elles peuvent jouer un rôle dans le champ très proche de la source. 

L’expérience montrée Figure IX-2 présente des différences très minimes entre la simulation et l’expérience 

au point B (situé en champ très proche), démontrant que même en champ proche, ces erreurs sont 

négligeables. 
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IIXX..CC..  DDiissccuussssiioonn  

Notre modèle étant validé expérimentalement, il peut nous servir de support pour étudier et comprendre 

les phénomènes importants mis en jeu lors d’une expérience de génération d’ondes mécaniques par 

pression de  radiation. Nous étudions et quantifions ici l’influence de tous les paramètres physiques sur le 

champ de déplacements mesuré dans le gel viscoélastique. 

IX.C.1. Influence de la géométrie de la source mécanique 

La taille et la géométrie de la source mécanique ont une influence très importante sur l’aspect du champ de 

déplacements, en particulier sur la forme du front d’onde de cisaillement. Pour illustrer ce point nous 

avons réalisé deux simulations viscoélastiques avec des géométries de sources différentes. Dans la 

première, nous supposons que la force de radiation est essentiellement localisée dans la tache focale du 

faisceau ultrasonore. Nous choisissons donc de négliger les éventuelles contributions venant de zones où 

le champ de pression créé par le faisceau est faible. Cela peut paraître d’autant plus légitime que 

l’amplitude la force est proportionnelle au carré du champ de pression. La distribution spatiale de la force 

),( trf rr
responsable de la vibration mécanique, correspond donc à la tache focale du faisceau focalisé 

coupée à –12 dB. Dans la deuxième simulation l’ensemble du faisceau a été considéré comme source 

mécanique. Ceci est illustré Figure IX-11.  

 

 

Figure IX-11: géométrie de la source mécanique. La zone rouge correspond à la tache focale. 

 

La Figure IX-12 montre l’évolution temporelle du champ de déplacements au point A pour les deux 

simulations et pour la mesure expérimentale présentée dans la section précédente. On constate que, si la 

simulation ne prend que la tache focale du faisceau comme source, l’estimation du temps de relaxation du 

champ de déplacement est complètement erronée et la rampe négative aux temps courts surestimée. Ceci 

démontre la grande importance des zones de faible pression acoustique sur le comportement du champ de 

déplacements mécanique, ainsi que la nécessité de modéliser très finement la géométrie de la source sous 

peine de faire des erreurs d’interprétation sur la dynamique du milieu. La qualité de la modélisation 
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obtenue, dans le cas de la source entière, démontre également que les hypothèses faites pour déduire 

l’expression de la source de cisaillement sont correctes. En particulier, l’hypothèse consistant à considérer 

le champ ultrasonore focalisé comme quasi plan pour calculer la force de radiation n’était pas forcément 

évidente. Cette hypothèse, qui conditionne directement la géométrie de la source mécanique puisqu’elle 

permet de démontrer que la force induite est proportionnelle au carré du champ de pression du milieu, se 

révèle tout à fait cohérente. 

 

 

Figure IX-12: Influence de la géométrie de la source sur les variations temporelles du champ au 

point A 

 

IX.C.2. Influence du terme de couplage 

Si le champ de déplacements dans le milieu est essentiellement engendré par la propagation de l’onde de 

cisaillement bipolaire, il est intéressant d’analyser et quantifier l’influence du terme de couplage sur ce 

champ. Les simulations estimant l’évolution temporelle du champ de déplacements aux points A et B ont 

été relancées en supposant le terme de couplage constamment nul. Les résultats sont montrés Figure 

IX-13. Au point A, situé proche de l’axe horizontal et en champ lointain (10 mm), l’onde de cisaillement 

est prédominante et le terme de couplage n’est responsable que de la rampe négative du champ précédent 

l’arrivée du front d’onde de cisaillement. Dans le cas du point B, on constate que l’influence relative du 

couplage par rapport au cisaillement est nettement plus grande qu’au point A. Ceci est dû au fait que le 

point B se situe à l’intérieur de la source (donc en champ très proche) et le long de l’axe de la source c'est-

à-dire dans une zone ou le terme de cisaillement est très faible, comme démontré au chapitre VI. En 

résumé, le terme de couplage ne possède une influence notable que le long de l’axe de la source (z) ou en 

champ très proche de la source. 
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Figure IX-13: influence du terme de couplage sur le champ de déplacements aux points A et B 

 

IX.C.3. Influence de la viscosité 

Une fois les influences de géométrie de la source et du terme de cisaillement comprises et correctement 

modélisées, il est possible d’étudier les effets directs de la viscosité sur la propagation des ondes 

mécaniques engendrées par pression de radiation, tout autre paramètre étant resté constant. Pour ce faire 

nous avons élaboré deux gels de viscosités différentes mais de même élasticité selon le protocole décrit au 

chapitre VIII. Le premier est celui étudié dans les paragraphe précédent. Il possède une viscosité de 0.1 

Pa.s. Le deuxième, plus visqueux, a été réalisé par addition d’une solution de Xanthane dans le mélange 

eau-gélatine et possède une viscosité de 0.3 %, estimée par la méthode des ondes planes de S. Catheline. 

L’évolution temporelle au point A dans ces deux gels a été mesurée et simulée. Les courbes sont montrées 

Figure IX-14. 

 

     

Figure IX-14 : évolution temporelle au point A pour deux gels de viscosités différentes. 
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La simulation viscoélastique est capable de modéliser correctement la dynamique du tissu dans les deux 

gels. Le front d’onde de cisaillement est plus atténué (valeur relative par rapport à la simulation purement 

élastique) et plus large dans le gel plus visqueux. Remarquons que si, dans le gel peu visqueux, la solution 

élastique estimait bien la pente de la rampe de montée ainsi que le temps de relaxation du front de 

cisaillement, cela n’est plus le cas dans le gel plus visqueux. Cela traduit l’apparition de phénomènes de 

dispersion dus à la viscosité du gel. 

IX.C.4. Méthode de mesure de la viscosité basée sur la fonction de Green 

viscoélastique 

Les valeurs de viscosité utilisées dans les différentes simulations viscoélastiques présentées ci-dessus ont 

été fixées par les valeurs de référence mesurées dans les gels étudiés par la méthode des ondes planes. Le 

problème peut être désormais considéré à l’envers : sachant que l’on dispose d’un outil de simulation 

validé expérimentalement et que l’on est capable de simuler correctement une expérience de génération 

d’ondes mécaniques par pression de radiation, peut-on grâce à la simulation viscoélastique mesurer la 

viscosité des milieux étudiés ? Pour ce faire, nous avons simulé le champ induit en chaque point d’une 

zone d’étude montrée Figure IX-15 tout en faisant varier la valeur de la viscosité injectée dans la 

simulation. Précisons que nous ne prétendons pas proposer ici une nouvelle méthode de mesure de 

viscosité (ce sera le cas au chapitre suivant) mais uniquement vérifier la robustesse et la cohérence de notre 

simulation par fonction de Green. 

 

 

Figure IX-15: zone d’étude pour l’estimation de la viscosité 

 

L’évolution temporelle du champ simulé est comparée en chacun des points de la zone d’étude avec les 

mesures expérimentales obtenues dans les deux gels de viscosités différentes (0.1 et 0.3 Pa.s), et ce pour 

chaque valeur de viscosité utilisée dans les simulations. Pour chaque viscosité, on peut alors définir un 

pourcentage d’erreur reflétant la différence entre le champ spatio-temporel simulé et expérimental. Cette 

erreur se définit mathématiquement comme la moyenne temporelle de la somme sur l’ensemble des points 
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de la zone d’étude de la différence entre les champs mesurés et simulés. Ceci s’exprime de la façon 

suivante : 

dTtnUtnU
NT

Erreur
N

n
simulation∫ ∑

=

−=
1

expérience ),(),,(11)( ηη  

où U représente le champ des déplacements axiaux et η la viscosité. L’évolution de cette erreur en 

fonction de la valeur de viscosité utilisée dans la simulation est une fonction de coût spatio-temporel dont 

l’abscisse du minimum donne une estimation de la viscosité réelle du milieu étudié. Ces fonctions, 

calculées pour chacune des expériences, sont montrées Figure IX-16. Elles exhibent clairement des 

minimums à 0.1 Pa.s et 0.3 Pa.s respectivement pour le gel peu visqueux et le gel visqueux. Ces valeurs, 

estimées grâce à la simulation viscoélastique, sont en accord avec les valeurs de référence données par la 

méthode des ondes planes. 

 

 

Figure IX-16: Fonction coût pour les deux gels de viscosités différentes. 

 

IX.C.5. Conclusion 

Cette étude a permis une compréhension très fine des mécanismes, en particulier des effets dus à la 

viscosité, influençant la forme des ondes impulsionnelles se propageant dans les milieux mous. Menée 

dans le cadre d’une génération d’ondes par pression de radiation, cette étude peut très bien se généraliser à 

n’importe quel type d’onde mécanique basses fréquences se propageant dans les tissus. La qualité de la 

modélisation obtenue permet également d’affirmer que le choix du modèle de Voigt était judicieux et 

suffisant pour prendre en compte la dynamique des tissus aux échelles de temps imposées par les 
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techniques élastographiques. Le chapitre suivant étudie, toujours dans le cadre du modèle de Voigt, la 

capacité de la technique de Supersonic Shear Imaging à estimer localement l’influence des effets visqueux, 

c'est-à-dire à fournir un carte de viscosité des tissus biologiques. 

 

 



Chapitre IX – L’influence de la viscosité sur les ondes de cisaillements 

 217

 

 

 



 

 218

CHAPITRE X 

 

IMAGERIE DE LA VISCOELASTICITE DES TISSUS MOUS 

 

 

 

 

 

 

 
Carte de viscosité d’une inclusion cylindrique visqueuse simulée. 
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XX..  IIMMAAGGEERRIIEE  DDEE  LLAA  VVIISSCCOOEELLAACCTTIICCIITTEE  DDEESS  TTIISSSSUUSS  

MMOOUUSS  ::  EETTUUDDEE  TTHHEEOORRIIQQUUEE  EETT  EEXXPPEERRIIMMEENNTTAALLEE  
 

Ce chapitre présente une généralisation de l’algorithme d’inversion détaillé au chapitre V. Nous 

considérons désormais le milieu comme un solide viscoélastique et cherchons à bâtir un algorithme 

capable d’extraire à la fois des cartes quantitatives de l’élasticité et de la viscosité des tissus. La tache n’est 

pas évidente car, comme nous l’avons mis en évidence au chapitre précédent, la viscosité des tissus mous 

est un paramètre de faible amplitude. Son influence sur la forme et l’amplitude des ondes de cisaillement 

est subtile et se situe un ordre de grandeur en-dessous de celle d’autres paramètres tels que l’élasticité ou la 

forme de la source mécanique. Est -il malgré tout possible d’extraire cette information des films d’ondes 

de cisaillement fournis par la SSI ? Une fois la généralisation de l’algorithme présentée, sa robustesse et ses 

performances sont testées grâce à l’outil de simulation basé sur la fonction de Green viscoélastique, 

développé et validé au chapitre précédent. Tous les paramètres (élévation, bruit ….) pouvant affecter la 

qualité de la reconstruction sont analysés. Enfin les premiers résultats expérimentaux in vitro sont présentés 

et suivis d’une discussion sur la possibilité d’estimer localement la viscosité des tissus en SSI. Ces 

considérations permettront de mieux cerner les possibilités de la SSI pour cartographier la viscoélasticité 

des tissus en imagerie bidimensionnelle avant d’envisager dans la quatrième et dernière partie de ce 

manuscrit, une élastographie tridimensionnelle. 

 

XX..AA..  PPrroobbllèèmmee  iinnvveerrssee  vviissccooééllaassttiiqquuee  

X.A.1. Base théorique 

A la lumière des études menées au chapitre précédent montrant le rôle de la viscosité sur les ondes de 

cisaillement, nous nous sommes naturellement intéressés à la possibilité de déduire de la propagation de 

ces ondes une estimation locale et quantitative non seulement de l’élasticité mais aussi de la viscosité. 

Nous considérons donc le milieu d’étude comme un solide viscoélastique. Rappelons qu’en utilisant le 

modèle rhéologique de Voigt, l’équation du mouvement dans un milieu viscoélastique s’écrit, d’après le 

chapitre précédent : 

),(),()),(.()(),(2

2

trftrutrutru
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rrrrrrrr
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où 
tp ∂

∂
+= ηλλ et 

ts ∂
∂

+= ηµµ  , ηp et ηs sont les viscosités de compression et de cisaillement du 

milieu, λ et µ les coefficients de Lamé. 
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Reprenant l’ensemble des hypothèses faites au chapitre V pour le problème inverse élastique, l’équation de 

mouvement du milieu peut se réduire à une simple équation de propagation d’ondes de cisaillement, où les 

trois composantes du champ de déplacements sont découplées. Celle-ci s’écrit pour la composante axiale : 

0).( 2
2

2

=∆
∂
∂

+−
∂
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c
t
u

ν  

ρ
η

ν s
s =  est la viscosité cinématique. 

Cette équation, dans le domaine de Fourier, se réécrit : 

0)( 22 =∆+−− zssz UjcU νω  

où Uz est la transformée de Fourier du champ de déplacements axial uz.  

X.A.2. 1ère approche : inversion directe de l’équation d’onde 

 

• formulation 

La première solution que nous avons envisagée est l’inversion directe de l’équation d’onde. En posant 

z

z

U
UzxR

∆
−=

2

),,( ω
ω , les paramètres mécaniques du tissus se déduisent selon les expressions : 

( )∑=
ω

ρµ Rzx Re),(  

( )Rzx Im1),( ∑=
ω ω

ρη  

Le calcul des parties réelles et imaginaires de R permettent une estimation locale de l’élasticité et de la 

viscosité du milieu.  

 

• Validation 

La qualité et la robustesse de cet algorithme sont testées à l’aide de la simulation basée sur la fonction de 

Green viscoélastique présentée au chapitre précédent.  

 

- Inversion exacte. 

Nous simulons la propagation d’ondes mécaniques dans un milieu viscoélastique homogène d’élasticité 

2.25 kPa et de viscosité 0.2 Pa.s. La source mécanique est une ligne verticale poussant le milieu dans la 

direction axiale (z). L’excitation temporelle est impulsionnelle. L’ensemble se rapproche ainsi d’une source 

supersonique typique de SSI à nombre de Mach élevé. Cette source induit principalement une onde plane 

de cisaillement qui se propage dans la direction latérale. Le champ de déplacements axiaux est calculé et 

montré dans le plan de la source Figure X-1. On procède ensuite à une inversion exacte de l’équation 

d’onde de cisaillement dans ce plan. Cela nécessite le calcul exact du Laplacien et en particulier de sa 
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composante élévationnelle 2

2

y
uz

∂
∂

. La champ des déplacements est donc calculé dans tout un volume et 

non pas uniquement dans le plan de la source mécanique, comme en expérience. 

 

 

Figure X-1: simulation d’ondes mécaniques dans un milieu viscoélastique 

   

Ce champ est utilisé pour calculer, via l’algorithme d’inversion viscoélastique, les cartes d’élasticité et de 

viscosité du milieu. Celles-ci sont montrées Figure X-2.  

 

 

Figure X-2: Cartes d’élasticité et de viscosité déduites du film de déplacements mécaniques 

précédent. 

 

Les estimations de l’élasticité et de la viscosité sont toutes les deux quantitatives dans tout le plan 

considéré, excepté dans la zone de la source mécanique. Cela démontre la pertinence de l’algorithme. Sa 

robustesse est mise en l’épreuve ci-dessous en simulant les conditions expérimentales imposées par la SSI. 

 

- Influence du bruit 

L’algorithme est appliqué à la même simulation, dans laquelle un bruit blanc de 5% par rapport au 

déplacement mécanique maximum a été rajouté. Ce niveau de bruit est assez représentatif de nos 
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expériences en SSI. Le champ de déplacements est filtré spatialement (comme en expérience) avant 

application de l’algorithme d’inversion. Les cartes d’élasticité et de viscosité calculées sont montrées Figure 

X-3. 

 

 

Figure X-3: Cartes d’élasticité et de viscosité en présence de bruit 

 

Si la qualité de la carte d’élasticité n’est absolument pas affectée par le bruit blanc, il n’en est pas de même 

pour la carte de viscosité. La qualité de mesure est assez bonne près de la source où l’amplitude du champ 

mécanique est nettement supérieure au bruit mais se dégrade au fur et à mesure que le front d’onde de 

cisaillement se propage et s’atténue. Dès que le bruit dépasse 15 % de l’amplitude maximale du champ, 

l’estimation de la viscosité devient très difficile, la variance de la mesure étant trop grande. Ceci est une des 

grandes difficultés de la mesure de viscosité dans les tissus mous. Celle-ci étant un effet du second ordre, 

elle est très vite noyée dans le bruit potentiel de la mesure.  

 

- Influence de l’élévation 

Afin de se mettre dans des conditions identiques à une expérience de SSI, l’algorithme est testé dans une 

configuration où l’on n’a accès qu’à une mesure bidimensionnelle du champ de déplacements. Nous 

évaluons ainsi l’influence de la perte d’information due à l’imagerie bidimensionnelle sur la qualité de la 

reconstruction de la carte de viscosité. Cela revient à appliquer l’algorithme d’inversion avec une valeur 

approchée du Laplacien en négligeant sa composante élévationnelle : 
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Les cartes d’élasticité et de viscosité déduites de ce calcul approché sont montrées Figure X-4. L’élasticité 

n’est pas affectée par cette approximation en milieu homogène et reste toujours parfaitement quantitative 

dans le plan considéré (hors source). La viscosité est en revanche largement surestimée. Cela est d’autant 

plus gênant que cette surestimation varie en fonction de la distance à la source.  
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Figure X-4: Cartes d’élasticité et de viscosité calculées à partir de l’algorithme d’inversion 

bidimensionnel. 

 

La valeur de la viscosité calculée sur une ligne horizontale du plan imagé est montrée Figure X-5 et 

comparé à la valeur simulée. La surestimation de la viscosité, dans le cas simple de la propagation d’une 

onde plane dans un milieu homogène, dépend exponentiellement de la distance à la source. D’une manière 

plus générale, cette surestimation, causée par une sous-estimation de l’amplitude imaginaire du Laplacien, 

est d’autant plus marquée que le front d’onde de cisaillement est courbé donc que l’on est plus proche de 

la source. Elle tend à s’atténuer en champ très lointain, mais rend très difficile toute cartographie de 

viscosité dans les zones d’études considérées en SSI (qui n’excèdent pas quelques longueurs d’onde de 

l’onde de cisaillement).  

 

 

Figure X-5: valeur estimée de la viscosité en fonction de la distance à la source 

 

L’inversion directe de l’équation d’onde viscoélastique est donc une méthode inadaptée à la SSI, cette 

dernière ne donnant qu’une estimation bidimensionnelle du champ de déplacements. Nous avons donc dû 

envisager une nouvelle méthode pour estimer la viscosité dans les tissus mous en utilisant la SSI.  



Chapitre X – Imagerie de la viscoélasticité des tissus mous 

 225

X.A.3. 2ième approche : corrélations temporelles 

L’inversion directe présentée ci-dessus se base sur une estimation du rapport d’amplitude entre deux 

grandeurs : la dérivée seconde temporelle et le Laplacien du champ de déplacements. La partie réelle de ce 

rapport fournit une mesure l’élasticité et la partie imaginaire une mesure de la viscosité. La valeur de cette 

partie imaginaire étant assez faible dans les tissus mous, l’erreur faite sur la valeur du Laplacien dans le cas 

bidimensionnel biaise l’estimation de la viscosité. Une autre approche pour estimer la viscosité consiste 

non pas à comparer les amplitudes de ces deux grandeurs mais à mesurer leur déphasage temporel. Ce 

dernier est caractéristique de la présence d’effets visqueux dans le milieu. En effet, d’après l’équation de 

propagation des ondes de cisaillements en milieu viscoélastique, on peut écrire dans le domaine de 

Fourier: 
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Cette dernière équation pouvant se réécrire : 
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Si l’on suppose les effets visqueux un ordre de grandeur en-dessous des effets élastiques alors 
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Cette expression permet d’écrire dans le domaine temporel : 
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Le rapport d’amplitude de ces deux grandeurs donne selon cette formulation une estimation du module 

d’élasticité alors que le déphasage temporel de ces deux fonctions n’est autre qu’une estimation du temps 

de relaxation τ des tissus. On en déduit alors une estimation locale de la viscosité : τν 2
ss c=  

 

- Validation et robustesse 

Ce nouvel algorithme est testé sur le champ de déplacements simulé montré Figure X-1. Les cartes de 

viscosité obtenue en 2D (calcul approché du Laplacien) et en 3D (calcul complet du Laplacien) sont 

montrées Figure X-6. 
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Figure X-6: Cartes de viscosité 3D (gauche) et 2D (droite) en utilisant le nouvel algorithme 

 

La carte résultant de la reconstruction exacte (tridimensionnelle) valide ce deuxième algorithme, 

démontrant sa cohérence et son aspect quantitatif dans l’ensemble de la zone considérée (excepté dans la 

source). L’estimation de la carte de viscosité dans une configuration bidimensionnelle montre une 

surestimation globale de la valeur simulée (environ 0.3 Pa.s au lieu de 0.2 Pa .s) avec une très faible 

variation spatiale (déviation de 3 % au maximum). Ceci est un avantage indéniable de cette deuxième 

technique : la valeur de la surestimation ne dépend pratiquement pas de la distance à la source laissant la 

possibilité de reconstruire des cartes de viscosité de milieux hétérogènes cohérentes. Cette assertion est 

confirmée par la Figure X-7 où la valeur de la viscosité estimée le long d’une ligne horizontale est 

comparée avec la valeur réelle simulée et l’estimation de cette viscosité par le premier algorithme : 

 

 

Figure X-7: évolution de la viscosité estimée le long d’une ligne horizontale de l’image 

 

Le long de cette ligne, la valeur de la viscosité reste pratiquement constante, alors que le premier 

algorithme fournit une estimation fortement dépendante de la distance à la source. Cette surestimation 

globale a été étudiée en simulation. Elle ne dépend pas des caractéristiques élastiques du milieu. Elle est en 
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revanche directement proportionnelle à la valeur de la viscosité à estimer. Ceci est illustré Figure X-8, où la 

valeur moyenne de la surestimation sur l’ensemble de la zone étudiée est tracée en fonction des valeurs 

d’élasticité et de viscosité injectées dans la simulation viscoélastique. 

 

 

Figure X-8: surestimation globale des cartes de viscosité en fonction de l’élasticité (haut) et de la 

viscosité (bas) de la simulation 

 

Ces courbes peuvent ainsi servir de référence pour évaluer la surestimation due à l’algorithme et servir à la 

compenser sur les cartes de viscosité expérimentales. C’est ce que nous ferons dans la section suivante 

(X.B). 

- Influence du bruit 

La sensibilité de l’algorithme au bruit est étudié de la même façon que pour la première méthode 

d’inversion. Le film des déplacements bruités (5 % de bruit blanc) (en 3D) est utilisé pour déduire les 

cartes d’élasticité et de viscosité. Comme pour la première méthode, la qualité de la carte d’élasticité n’est 

pas affectée par le bruit. Celle de viscosité est donnée Figure X-9 et comparée à celle obtenue avec le 

premier algorithme. Si la variance de la mesure est légèrement diminuée en utilisant le deuxième 

algorithme, l’estimation reste toujours très délicate dès que le bruit devient non négligeable. Ces résultats 

mettent en valeur la difficulté intrinsèque de l’estimation de la viscosité des tissus mous en SSI. Elle n’est 

pas due aux propriétés de l’algorithme d’inversion mais au fait que la viscosité est une grandeur 

d’amplitude très faible, compliquée à extraire de données expérimentales bruitées. D’où l’impact fort de la 

qualité des signaux enregistrés expérimentalement sur la capacité de la technique élastographique à fournir 

des estimations quantitatives de viscosité. 

- Discussion 

Nous avons donc présenté un algorithme destiné à fournir des estimations locales et quantitatives de la 

viscoélasticité des tissus tout en étant adapté aux conditions imposées par la SSI. Sa validation en milieu 

hétérogène et en conditions expérimentales est présentée dans la section suivante (X.B). Cet algorithme 
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possède cependant deux inconvénients potentiels qu’il convient de discuter. Premièrement sa formulation, 

contrairement à celle de l’algorithme d’inversion directe, se base sur une hypothèse. Celle-ci consiste à 

supposer les effets visqueux un ordre de grandeur en-dessous des effets élastiques. Précisons que cela est 

la plupart du temps vrai dans les tissus biologiques. C’est d’ailleurs sur cette même hypothèse que repose 

la dérivation de la fonction de Green viscoélastique présentée au chapitre précédent et validée 

expérimentalement dans les gels. Cela n’apparaît donc pas comme une limitation importante de 

l’algorithme mais plutôt comme une supposition adaptée et légitime dans les tissus mous. Deuxièmement, 

l’algorithme ne fournit pas une estimation directe de la viscosité mais une mesure du temps de relaxation τ 

du milieu. Le calcul de la carte de viscosité nécessite donc une estimation préalable de l’élasticité des tissus 

selon la formule : 

µττρρνη === 2
ss c  

Cela peut s’avérer gênant dans des milieux hétérogènes aussi bien d’un point de vue élastique que 

visqueux. Nous étudierons de ce cas plus en détail au paragraphe X.B.2. 

 

 

Figure X-9: Cartes de viscosité issues de données bruitées avec le premier algorithme (gauche) et 

celui considéré dans cette section (droite) 

 

XX..BB..  AApppplliiccaattiioonn  àà  ll’’iimmaaggeerriiee  ddeess  pprroopprriiééttééss  vviissccooééllaassttiiqquueess  

X.B.1. Validation en milieu homogène 

Le cas du milieu homogène ayant déjà été abordé en simulation dans la section précédente, la première 

étape de validation de l’algorithme d’inversion est de le tester en conditions expérimentales dans des gels 

viscoélastiques homogènes. Nous utilisons pour cela les deux gels viscoélastiques étudiés dans le chapitre 

IX. Rappelons que le premier était composé de 5% de gélatine et de 1 % d’agar. Ses propriétés 

viscoélastiques, déterminées par la méthode de calibration des ondes planes présentée au chapitre VIII, lui 

conféraient un module de cisaillement µ de 2.2 kPa et une viscosité de 0.1 Pa.s. Le second, rendu plus 
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visqueux par l’addition d’une solution de 0.1% de Xanthane dans le même mélange eau-gélatine, avait un 

module de cisaillement de 2.1 kPa et une viscosité de 0.3 Pa.s. Ces deux gels ont permis la validation 

expérimentale de la fonction de Green viscoélastique et sont ici utilisés pour tester les capacités de 

l’algorithme d’inversion présenté ci-dessus. Une expérience, de configuration identique à celle simulée 

dans la section précédente, a été menée dans chacun de ces gels : une onde conique de cisaillement a été 

induite par une source supersonique sur un coté du gel. La propagation de l’onde est imagée par la barrette 

ultrasonore liée à l’échographe ultrarapide et les cartes de viscosité et d’élasticité sont déduites de ce film 

via notre nouvel algorithme. Le protocole expérimental est résumé Figure X-10. 

 

 

Figure X-10: protocole expérimental appliqué dans les deux gels de viscosités différentes pour la 

validation de l’algorithme d’inversion 

 

 

Figure X-11: Cartes d’élasticité et de viscosité pour le gel homogène peu visqueux (gauche) et le 

gel homogène visqueux (droite) 

 

Les cartes d’élasticité et de viscosité des deux gels sont montrées Figure X-11. Dans les deux cas, 

l’élasticité est correctement estimée dans l’ensemble de la zone imagée. L’élasticité moyenne de la carte est 

de 2.3 kPa pour le gel peu visqueux et de 2.15 kPa pour le gel visqueux. La variance de la mesure est de 

l’ordre de 3% dans les deux cas. L’algorithme fournit également deux cartes de viscosité assez homogènes, 

présentant des valeurs moyennes, respectivement pour les gels peu visqueux et visqueux, de 0.22 Pa.s et 

0.48 Pa.s. Les variances de mesure sont de 14 % et de 17 %. Ces valeurs moyennes doivent être corrigées 
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pour tenir compte de la surestimation due aux limites l’algorithme de mesure en 2D. Cela ramène les 

valeurs de viscosité moyennes, selon la courbe montrée Figure X-1, à 0.12 Pa.s et 0.31 Pa.s, qui sont des 

valeurs assez proches des viscosités réelles des gels. Ces expériences démontrent la possibilité d’estimer 

expérimentalement la viscosité des gels homogènes par SSI. L’algorithme permet une mesure quantitative 

des effets visqueux mais avec une variance nettement supérieure à celle des cartes d’élasticité. Cela est lié, 

comme cela a été souligné dans la section précédente, à la faible amplitude des effets visqueux dans les 

tissus mous. 

X.B.2. Validation en milieu hétérogène 

X.B.2.a) Simulation aux différences finies 

Nous nous proposons dans un premier temps de vérifier en simulation la capacité de l’algorithme à 

fournir une estimation locale de viscosité. Ceci ne peut se faire à l’aide de la simulation de Green 

viscoélastique utilisée précédemment puisque l’expression analytique de la fonction de Green dérivée au 

chapitre précédent n’est valable qu’en milieu homogène. Nous utilisons par conséquent le logiciel de 

simulation aux différences finies ACEL développé au Laboratoire par Mickael Tanter permettant de 

calculer des champs ondulatoires élastiques dans n’importe type de milieu hétérogène viscoélastique. La 

viscoélasticité de cisaillement est prise en compte dans ce logiciel avec un modèle de Voigt. La Figure 

X-12 montre le champ de déplacements induit par une source mécanique linéaire identique à celle 

considérée Figure X-1. Le milieu de propagation est homogène d’un point de vue élastique (élasticité 

constante de 2.2 kPa) et possède une inclusion cylindrique visqueuse de 10 mm de diamètre. La viscosité 

de cisaillement à l’intérieur de l’inclusion est de 0.8 Pa.s et de 0.2 Pa.s à l’extérieur.  

 

 

Figure X-12: Simulation de la propagation d’une onde de cisaillement à travers une inclusion 

visqueuse. 

 

On voit clairement le champ de déplacements axiaux s’atténuer lors du passage du front d’onde dans 

l’inclusion visqueuse. Cette information est injectée dans l’algorithme d’inversion. La carte de viscosité qui 
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en résulte est montrée Figure X-13. Elle correspond à une zone carrée de 30 mm de coté autour de 

l’inclusion. 

 

 

Figure X-13: carte de viscosité obtenue à partir du film simulé dans un milieu contenant une 

inclusion cylindrique visqueuse. 

 

La carte obtenue montre la capacité de l’algorithme à détecter l’inclusion et à quantifier sa viscosité. La 

géométrie et les contours de l’inclusion sont très proprement estimées mettant en valeur le caractère local 

de l’estimation.  

X.B.2.b) Expérience  

Une expérience dans des conditions similaires à celle de la simulation présentée ci-dessus a été menée dans 

un gel viscoélastique hétérogène contenant une inclusion visqueuse cylindrique. L’inclusion a un diamètre 

de 20 mm et a été fabriqué en utilisant une solution à 6% en gélatine, 1% en agar et 0.3 % en Xanthane. 

La composition du gel environnant l’inclusion est identique, la concentration en Xanthane étant abaissée à 

0.1 %. Une source supersonique crée sur un des cotés du gel une onde plane de cisaillement se propageant 

au travers de l’inclusion. Le protocole expérimental ainsi que la carte de viscosité déduite de l’algorithme 

d’inversion sont montrés Figure X-14. Aucune compensation (corrigeant la surestimation de la viscosité 

due à l’algorithme) n’a été effectuée.  Malgré cela on constate que l’inclusion visqueuse est bien détectée 

par l’algorithme. Les contours sont cependant très flous et la variance de la mesure à l’intérieur très élevée 

(30 %). La viscosité moyenne du gel environnant est de l’ordre de 0.5 Pa.s ce qui semble cohérent avec les 

résultats obtenus Figure X-11 sur le gel visqueux homogène (la concentration en Xanthane y était 

identique). La viscosité dans l’inclusion est de 1.1 Pa.s. Malgré un niveau de bruit très élevé et une qualité 

de mesure très relative, cette expérience représente la première cartographie expérimentale de viscosité 

issue d’une technique élastographique. C’est en ce sens un résultat assez prometteur. Il faut également 

garder à l’esprit que la qualité des signaux ultrasonores enregistrés pour déduire ces informations n’est pas 

optimale. Rappelons en effets que l’échographe ultrarapide utilisé se base sur une dynamique de codage 
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numérique assez faible (8 bits en échelle log) comparée à celle disponible sur les échographes modernes 

(12 bits). L’utilisation d’une plateforme plus performante permettrait donc d’acquérir des signaux 

nettement plus propres. Le niveau de bruit de ces signaux jouant très fortement sur la robustesse de la 

reconstruction (voir X.A), on peut espérer une amélioration significative de la qualité des cartes de 

viscosité avec une électronique plus performante. 

 

 

Figure X-14: Protocole expérimental et carte de viscosité déduite d’une expérience menée sur un 

gel hétérogène contenant une inclusion visqueuse. 

 

X.B.3. Cas de milieux viscoélastiques hétérogènes 

Une fois ce travail de validation mené, nous nous sommes intéressés à des configurations plus proches de 

la réalité, c'est-à-dire à des milieux hétérogènes à la fois d’un point de vue élastique et visqueux. Nous 

avons alors été confrontés à une difficulté encore non résolue à ce jour. Nous nous proposons ici de la 

mettre en évidence et de la discuter. Des travaux supplémentaires doivent être menés pour la surmonter. 

Le comportement de l’algorithme d’inversion dans un milieu hétérogène viscoélastique peut être étudié en 

simulation. Le champ de déplacements axiaux engendré par la même source linéique que celle envisagée 

précédemment a été simulé sous ACEL. Le milieu possède cette fois une inclusion cylindrique à la fois 

plus dure et plus visqueuse que son environnement. Les paramètres viscoélastiques de l’inclusion sont 

définis par un module de cisaillement de 4 kPa et une viscosité de 0.6 Pa .s. Les paramètres du milieu 

environnant sont définis par un module de cisaillement de 2 kPa et une viscosité de 0.2 Pa.s. La 

configuration envisagée est illustrée Figure X-15 où la forme du champ de déplacements simulé, la 

géométrie de la source et la position de l’inclusion sont précisées. 
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Figure X-15: simulation du champ de déplacements axiaux dans un milieu viscoélastique 

hétérogène. L’inclusion à la fois plus dure et plus visqueuse a un diamètre de 10 mm. La taille 

totale de la zone étudiée est de  40*40mm. 

 

La source linéique engendre une onde plane de cisaillement dans la zone d’étude dont la propagation à 

travers l’inclusion est montrée Figure X-16. 

 

 

Figure X-16: Propagation de l’onde de cisaillement dans l’inclusion viscoélastique. 

 

Ce film est alors exploité par l’algorithme d’inversion pour déduire simultanément les cartes d’élasticité et 

de viscosité du milieu hétérogène. Celles-ci sont données Figure X-17. L’élasticité est correctement et 

quantitativement estimée dans l’ensemble de la zone d’intérêt ( sauf dans la source). Il n’en est absolument 

pas de même pour la viscosité. L’estimation de la viscosité est quantitative dans le milieu environnant et au 

centre de l’inclusion. Entre les deux, au voisinage des contours de l’inclusion, la carte présente deux zones 

de très forte surestimation (coté source) et sous-estimation (coté opposé à la source) de la viscosité. 

L’échelle de la carte a volontairement été étirée (entre -0.5 et 1.5 Pa.s) de manière à mettre en évidence ces 

artéfacts. On remarque ainsi que la surestimation dépasse largement 1.5 Pa.s et que la sous-estimation 

correspond à une valeur de viscosité négative illustrant ainsi le fait que ces valeurs n’ont aucun sens 

physique. Ces erreurs s’étalent autour des contours sur une distance plus importante à l’intérieur de 

l’inclusion (dans le milieu le plus dur) qu’à l’extérieur. L’inexactitude de l’algorithme d’inversion est ainsi 
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mise en évidence sur une épaisseur de peau correspondant approximativement à λ, longueur d’onde de  

l’onde de cisaillement dans le milieu considéré. Ces artéfacts apparaissent donc comme une signature de la 

présence d’ondes de surface venant interférer avec l’onde de cisaillement et biaisant l’algorithme. 

 

 

Figure X-17: cartes d’élasticité et de viscosité du milieu viscoélastique hétérogène données par 

l’algorithme d’inversion 

 

Afin de mettre en évidence des éventuelles ondes de surface, la divergence du champ de déplacements a 

été calculée de manière à isoler la composante de compression de ce champ. La divergence du champ ainsi 

que le champ lui-même sont montrés Figure X-18 à trois temps différents.  

 

 

 

Figure X-18: Champ et divergence du champ de déplacements calculés sous ACEL 
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On remarque que le passage de l’onde plane de cisaillement à travers l’inclusion induit, à cause de la 

rupture d’impédance élastique, des ondes de surfaces de compression qui rayonnent de part et d’autre des 

contours de l’inclusion. Ces ondes, dont les propriétés se rapprochent des ondes de surfaces définies dans 

la littérature comme les ondes de Stoneley (sauf que ces dernières sont plutôt créées à l’interface de deux 

solides dont les modules de compression sont différents) ont des conséquences néfastes sur l’estimation 

des cartes de viscosité. La présence de ces ondes affecte l’amplitude et la phase de la dérivée seconde 

temporelle et du Laplacien du champ de déplacements mesurés. Elle rend fausse l’hypothèse de 

l’algorithme d’inversion qui supposait l’absence de champ de compression pendant la propagation de 

l’onde de cisaillement (Hypothèse 3 au V.A.3). Cet effet reste négligeable pour l’estimation de l’élasticité 

mais gène de manière conséquente l’estimation de paramètres de faible amplitude tels que la viscosité. Ces 

résultats sont confirmés par une expérience jumelle : un gel viscoélastique hétérogène contenant une 

inclusion cylindrique plus dure et plus visqueuse a été fabriqué. Le gel environnant est constitué de 6% de 

gélatine, 1% d’agar et 0.1 % de Xanthane. L’inclusion a été fabriquée avec 8% de gélatine, 1% d’agar et 0.3 

% de Xanthane. Une expérience de SSI similaire à celle décrite Figure X-14 a été réalisée dans ce gel. La 

carte de viscosité estimée par l’algorithme d’inversion est montrée Figure X-19. 

 

 

Figure X-19: carte de viscosité expérimentale provenant du gel viscoélastique hétérogène. 

 

La viscosité est bien supérieure au centre de l’inclusion (1 Pa.s) que dans le gel environnant (0.4 Pa.s). On 

met également clairement en évidence la présence des deux zones d’erreurs (représentées par les ovales en 

pointillées sur la figure) au voisinage des contours de l’inclusion. La surestimation est bien située du coté 

de la source mécanique comme en simulation alors que le sous-estimation (donnant des valeurs de 

viscosité négative) est bien à l’opposé. Ceci confirme bien le biais introduit sur l’estimation de la viscosité 

par la présence d’hétérogénéités élastiques (source d’ondes de surface). Quelques pistes sont aujourd’hui à 
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l’étude  pour s’affranchir de ces ondes de compression parasites de manière à proposer une estimation 

robuste de viscosité des tissus biologiques. 

X.B.4. Conclusion 

Nous avons validé un algorithme d’inversion viscoélastique quantitatif pour la SSI dans des cas simples. 

Ces résultats préliminaires sont assez prometteurs car ils sont pionniers et permettent de bien appréhender 

les difficultés que pose une estimation de la viscosité des tissus biologiques. Plusieurs aspects doivent 

cependant être encore étudiés avant de pouvoir affirmer qu’une cartographie de viscosité est possible en 

SSI. Les artéfacts engendrés par la présence d’hétérogénéités élastiques sont-ils éliminables 

expérimentalement avec un approche bidimensionnelle? Quelle est la robustesse de l’algorithme dans des 

situations plus délicates, en particulier lorsque la symétrie selon l’axe de l’élévation est détruite ? Ces 

questions et ces incertitudes nous font également nous interroger sur la nécessité d’envisager une version 

tridimensionnelle de la SSI. Sera-t-elle plus performante, plus robuste ? La dernière partie de ce manuscrit 

tente d’aborder ce problème en posant les fondements de l’élastographie 3D par ultrasons. 



Chapitre X – Imagerie de la viscoélasticité des tissus mous 

 237



 

 238

 

 

 

 

 

 

 

 

 

QUATRIEME PARTIE 

 

 

VERS L’ELASTOGRAPHIE 3D 



 

 239

 

 

 

 

 

 

Une des limites fondamentales des techniques élastographiques basées sur l’échographie est la 

restriction de la zone d’investigation à un plan donné, celui de l’image ultrasonore. L’information 

mécanique située hors de ce plan est inaccessible et cela peut affecter la qualité et la robustesse 

des mesures. Supersonic Shear Imaging est l’une des techniques qui s’en accommode le mieux, 

et ce pour deux raisons : 

- la souplesse de la génération de la vibration mécanique. 

- son caractère transitoire la rend insensible aux conditions aux limites du milieu et 

limitant les vibrations mécaniques hors plan.  

La SSI est de plus complètement transparente d’un point de vue protocolaire puisqu’elle ne 

nécessite que l’utilisation d’une sonde échographique classique. Malgré ces avantages, la 

possibilité de mesurer le champ total des déplacements mécaniques dans tout un volume d’étude 

offrirait de nouvelles perspectives à la technique en terme de robustesse, de performance et de 

quantité d’informations fournie. Cette partie étudie donc la faisabilité d’une élastographie 

ultrasonore tridimensionnelle. Il s’agit d’avantage d’une exploration préliminaire du domaine et 

de ses possibilités qu’une étude complète (qui nécessiterait une technologie plus avancée). Elle 

présente tout d’abord (chapitre XI) une généralisation de la technique d’interférométrie 

ultrasonore permettant une mesure vectorielle du champ de déplacements. Cette étape 

préliminaire est indispensable pour la faisabilité de l’approche ultrasonore 3D. Cet algorithme est 

ensuite testé en conditions réelles, au cours d’une première expérience d’élastographie 3D 

ultrasonore menée au laboratoire en collaboration avec Philips. Calquée sur les principes, déjà 

bien connus, de l’élatographie par RMN (voir chapitre IV), cette étude prouve que la solution 3D 

est envisageable en ultrasons et ouvre un nouveau champ d’investigation à explorer dans le futur.  
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CHAPITRE XI 

 

MESURE VECTORIELLE DE MOUVEMENT PAR INTERFEROMETRIE 

ULTRASONORE 

 

 
Couverture de IEEE Transactions on Ultrasonics Ferroelectrics and Frequency Control, vol. 51, 

N°3, Mars 2004 

 

 

Publication associée: 

M. Tanter, J. Bercoff, L. Sandrin, and M. Fink, "Ultrafast compound imaging for 2-D motion vector 

estimation: Application to transient elastography," IEEE Transactions on Ultrasonics Ferroelectrics and Frequency 

Control, vol. 49, pp. 1363-1374, 2002. 
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XXII..  MMEESSUURREE  VVEECCTTOORRIIEELLLLEE  DDEE  MMOOUUVVEEMMEENNTT  PPAARR  

IINNTTEERRFFEERROOMMEETTRRIIEE  UULLTTRRAASSOONNOORREE  

XXII..AA..  PPrroobblléémmaattiiqquuee  

L’ensemble des outils disponibles commercialement aujourd’hui en échographie fonctionnelle (Doppler, 

couleur, TDI ….) n’est capable fournir que des mesures unidimensionnelles du mouvement. Le champ 

des vitesses ou des déplacements mesurés ne sont ainsi que les projections de ces champs le long de l’axe 

du faisceau ultrasonore, la plupart de ces outils se basant sur des algorithmes de corrélation ou de mesure 

de phase le long des lignes de l’image ultrasonore. L’étude de techniques donnant une mesure vectorielle 

de mouvement est donc un sujet de recherche assez courant. Plusieurs pistes peuvent être envisagées : 

l’utilisation de plusieurs transducteurs ou sous-ouvertures distinctes [132-135], l’analyse spectrale de 

signaux Doppler [136, 137], la modulation en amplitude de l’apodisation en émission [138, 139] ou encore 

l’utilisation d’algorithme de corrélation bidimensionnel [140-143]. Aucune d’entre elles n’a été pour 

l’instant intégrée dans un système commercial, soit pour des raisons de coût, soit pour des aspects 

médicaux, l’apport d’une visualisation vectorielle à l’échographie fonctionnelle restant à prouver en terme 

de qualité de diagnostic. L’utilité d’une telle mesure est en revanche indiscutable si l’on veut envisager une 

élastographie tridimensionnelle basée sur l’échographie : la mesure complète du champ de déplacements 

dans un volume du milieu impose l’utilisation de techniques de mesure vectorielle de mouvement. Nous 

proposons ici une technique permettant une mesure vectorielle de mouvement par ultrasons satisfaisant 

les exigences de SSI [144]. En effet, pour être appliquée à la technique de Supersonic Shear Imaging, cette 

méthode doit : 

- fournir une estimation du champ de déplacements dans l’ensemble de la zone imagée par 

échographie (et non pas juste une petite zone comme la plupart des techniques vectorielles 

Doppler). 

- fournir une estimation locale et non pas moyennée spatialement sur une zone élargie (comme les 

techniques de modulation d’ouvertures telles que la  « quadratic aperture ») 

- être adaptée aux cadences d’imagerie ultrarapide imposées par la SSI (3000 à 5000 Hz). 

- être suffisamment robuste et sensible pour mesurer des déplacements vectoriels faibles (de l’ordre 

du micromètre) 

Les bases théoriques de cette technique, qui permettent une généralisation de l’algorithme 

d’interférométrie speckle, sont présentées dans la première section de ce chapitre (XI.B). Leur mise en 

œuvre et leur validation expérimentale sont développées aux paragraphes XI.C et XI.D, avant de tester 

l’algorithme en temps réel sur la propagation d’ondes de cisaillement transitoires (XI.E). 
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XXII..BB..  TThhééoorriiee  

XI.B.1. Déplacement mesuré par intercorrélation par une petite ouverture 

Considérons un diffuseur placé en un endroit quelconque du plan que l’on image avec une barrette située 

dans le plan z=0 (Figure XI-1). L’éclairage se fait en onde plane. Le signal rétrodiffusé arrive sur chaque 

transducteur avec un temps spécifique donnant la loi de retards, ou loi des phases si l’on se place à une 

fréquence donnée. 

Diffuseur se  déplaçant 
à l ’intérieur de la tâche 
focale 

Barrette 
R 

 

Figure XI-1: Cas général envisagé 

 

La loi de phase à une fréquence donnée s’écrit, pour un diffuseur placé en (x,z): 
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ϕ  où ix   est l’abscisse du transducteur i. Réaliser une focalisation à la réception 

revient à compenser ces différences de phase en chaque point puis à sommer l’ensemble de ces signaux 

décalés. Le signal final sera donc la somme de M signaux en phase, c’est-à-dire une impulsion de Dirac, M 

étant le nombre de transducteurs actifs de la barrette:  

Mee ii j

i

j =∀ −∑ )()(, ωψωψω  

Si le diffuseur se déplace de ),( zxd ∆∆
r

à l’intérieur de la tache focale, tout en restant dans la même 

tranche, le signal rétrodiffusé aura changé mais pas la loi de focalisation. Il reste alors, après formation de 

voies, une loi de défocalisation, c'est-à-dire un écart dϕi sur chaque transducteur i par rapport à la loi de 

focalisation standard du mode échographique:  
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où dϕi est la variation de phase sur chaque transducteur i par rapport à l’origine des phases. Un 

développement limité au premier ordre en z∆ et x∆ nous permet d‘écrire :  
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le signal final après sommation s’écrit : 
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r
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Figure XI-2: Géométrie du problème 

 

On peut réécrire le signal S ci-dessus avec un produit scalaire :  
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En posant 
i

i
i
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= le vecteur unitaire :  
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En notation angulaire, et avec les conventions du schéma ci-dessus : 
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Finalement le signal rétrodiffusé par un diffuseur légèrement déplacé par rapport au point de focalisation 

est une somme d’impulsions de Dirac réparties de façon non linéaire. Simplifions le problème en prenant 

une petite ouverture, ayant M=2N+1 transducteurs actifs, afin de pouvoir linéariser le problème (Figure 

XI-3). 

 2N+1 transducteurs 

α ∆ 

 

Figure XI-3: linéarisation du problème 

 

On pose alors ioi ααα ∆+=  en supposant iα∆ petit. Ecrivons la relation linéarisée : 
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Cette hypothèse nous permet d’écrire αα ∆
+

=∆
12N

i
i  où α∆ est l’ouverture angulaire de la barrette 

vue du diffuseur et N le nombre d’éléments actifs sur la moitié de la barrette. Cela revient à considérer le 

pas angulaire comme constant c’est-à-dire à confondre le milieu de la barrette et son intersection avec la 

bissectrice de α∆ . oα est donc l’angle entre la verticale et le milieu de la barrette. L‘approximation 

consiste donc à avoir un nombre suffisant de transducteurs dans une ouverture réduite de manière à avoir: 
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Physiquement cela revient à supposer que la dispersion temporelle de la réponse impulsionnelle après 

émission par l’ouverture active de la barrette est faible au point considéré, et centrée autour du signal 

provenant du milieu de la sous-ouverture. 

On a alors : 
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Qui n’est rien d’autre qu’une somme géométrique. On a par conséquent : 
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===  où A est un coefficient réel. 

Il ne reste qu’une exponentielle complexe. La linéarisation nous permet donc de transformer la somme 

d’impulsions de Dirac dispersées en un Dirac moyen situé en oα . La corrélation mesure alors la 

différence de phase entre ce Dirac et le Dirac du diffuseur initial :  
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Ceci démontre bien que lorsque l’on se place dans une configuration quelconque, et à condition d’avoir un 

rapport ouverture sur nombre de transducteurs petit, le déplacement mesuré par intercorrélation dépend 

de dz mais aussi  du déplacement transversal dx. 

XI.B.2. Application à la mesure de déplacements transverses 

Des résultats décrit ci-dessus, on peut déduire la méthode pour estimer le vecteur déplacement : Une 

illumination plane du milieu puis deux formations de voies en parallèle sur deux sous-ouvertures distinctes 

de la barrette ultrasonore, comme le montre le schéma Figure XI-4. 

L’algorithme de corrélation nous fournit alors deux temps correspondant aux deux déphasages : 
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De ce système de deux équations à deux inconnues on déduit le déplacement vectoriel : 
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Ainsi, à partir de la technique de corrélation 1D appliquée ligne par ligne aux images réalisées à l’aide des 

deux sous-ouvertures, on déduit les déplacements caractéristiques ctα0 et ctα1. La connaissance de α0 et α1, 

paramètres liés aux propriétés géométriques de la sonde, nous permet alors de remonter à dz et dx. La 

précision sur la mesure de ctα0 et ctα1 est donnée par la théorie de Cramer-Rao. Dans le cadre de notre 

application, elle est de l’ordre de quelques microns. Mais la précision sur la mesure de dx et dz dépend 

aussi de la valeur des angles α0 et α1. On peut ainsi calculer l’erreur relative εx(α) et εx(α) sur les 

déplacements longitudinaux et  transverses en fonction de l’angle des sous-ouvertures avec l’axe de la 

barrette. 

 

 

d

R0 R1 

α0 
α1 

 

Figure XI-4: Configuration pour la mesure vectorielle de déplacement 

 

On se place ici dans le cas de sous-ouvertures symétriques : α0 = - α1. On peut alors écrire : 
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Après simplifications, on aboutit à : 
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Les courbes montrant l’évolution de εx et εz sont données Figure XI-5. 
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Figure XI-5: : εx et εz en fonction de l’angle α0 

 

L’erreur relative sur dx, due à une faible variation de α0 (1 degré), diminue d’autant plus que l’angle α0 est 

important. L’erreur relative sur dz due à une faible variation de α0 est très faible comparée à celle sur dx et 

devient nulle pour α0 = 0. La mesure du déplacement transverse ne deviendra acceptable que si l’angle 

entre les deux sous-ouvertures dépasse environ 10°. On constate également que l’augmentation de l’angle 

n’accroît l’erreur sur l’estimation de dz que d’une quantité tout à fait négligeable. 

XI.B.3. Validation de l’algorithme 

Afin de vérifier la validité de notre modèle théorique, l’estimation vectorielle du déplacement a été testée 

en simulation. Nous avons pour cela utilisé un code, développé au laboratoire, permettant de simuler les 

signaux RF enregistrés par une barrette linéaire ultrasonore par un ensemble de diffuseurs acoustiques 

dont la position et l’amplitude de rétro-diffusion peuvent être fixées. Les différentes étapes de la validation 

sont décrites ci-dessous : 

 

Etape 1 : Deux fichiers de signaux RF sont générés : l’un avec N diffuseurs, l’autre avec ces mêmes N 

diffuseurs tous translatés d’un déplacement choisi d. Le nombre de diffuseurs N a été fixé à 36 dans notre 

simulation. Leur déplacement est purement transverse. d = dx = 0.1 mm. La Figure XI-6 montre les 

signaux RF engendrés par la présence dans le milieu des 36 diffuseurs répartis de manière aléatoire.  

 

Etape 2 : On réalise la formation de voies avec chacun des fichiers RF. Ceci pour les deux sous 

ouvertures distinctes (R0 et R1)  afin d’avoir deux mesures différentes. La Figure XI-7 ci dessous donnent 

les deux images déduites des deux formations de voies, droite et gauche, représentant les 36 diffuseurs à 

leur position initiale. 
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Figure XI-6: signaux RF de 36 diffuseurs positionnés aléatoirement. 

 

 

 

 

Figure XI-7: Images  déduites des formations de voies gauche et droite pour les diffuseurs situés 

à leur position de départ. La même paire d’images est calculée une fois les diffuseurs déplacés. 

 

Etape 3 : Les deux images obtenues avec la formation de voies à gauche sont intercorrélées. Idem pour 

celles à droite. On obtient alors deux cartographies des déplacements. L’une venant de la formation de 

voies à gauche et donnant  
0αt , l’autre correspondant à celle de droite et donnant 

1αt . Ces cartes sont 

montrées Figure XI-8.  
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Figure XI-8: cartes donnant les déplacements calculés par intercorrélation après formation de 

voies à gauche (gauche) et à droite (droite) 

 

Etape 4 : Il suffit alors d’appliquer les formules données au paragraphe précédent en chaque point pour 

retrouver les cartes de dx et dz. La carte de déplacements transverses ainsi qu’un zoom sur une région sont 

montrés Figure XI-9.   

 

    

Figure XI-9: estimation des déplacements transverses. 

 

Alors que l’algorithme classique d’interférométrie speckle ne détecte aucun déplacement, on est ici capable 

de détecter et quantifier des déplacements purement transverses. Des simulations pour d’autres amplitudes 

et d’autres directions de déplacement ont été effectuées avec des résultats aussi probants. Nous n’avons 

pas voulu réaliser d’étude systématique sur la sensibilité et la qualité de la mesure en simulation. Il nous 

importait juste de valider l’algorithme mathématique. Il convient donc maintenant d’étudier la technique 

en conditions expérimentales pour vérifier son efficacité, sa robustesse et en fixer les limites. 
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XXII..CC..  MMiissee  eenn  œœuuvvrree  eexxppéérriimmeennttaallee  

XI.C.1. Protocole expérimental 

La mise en œuvre expérimentale de la technique de mesure se calque sur la simulation présentée dans la 

section précédente.  

 

Figure XI-10: protocole expérimental 

 

Un gel d’Agar-gélatine, homogène, isotrope, présentant une répartition homogène et aléatoire de 

diffuseurs d’Agar a été fabriqué. Une acquisition ultrasonore est effectuée grâce à l’échographe ultrarapide. 

Le gel est ensuite déplacé manuellement par l’utilisateur et une seconde acquisition est réalisée. Le 

déplacement effectué a été de 50 microns selon l’axe horizontal et 50 microns selon la profondeur. Pour 

chaque matrice RF, deux formations de voies parallèles, respectivement avec les sous-ouvertures gauche et 

droite sont effectuées. Ceci est illustré Figure XI-11.  

 

 

Figure XI-11: Formation de voies parallèles 
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On constate que les images échographiques obtenues ne reproduisent la signature acoustique du gel que 

du côté de la sous ouverture utilisée pour réaliser le beamforming. Ceci est dû à la directivité des 

transducteurs de la barrette qui ont un diagramme de rayonnement axial les rendant peu sensibles à des 

zones d’investigation trop latérales. Les sous-ouvertures ainsi choisies ne permettent de reconstruire 

l’image que sur des zones limitées. Ces images sont alors intercorrélées avec le couple d’images obtenues 

après déplacement du gel. On en déduit les cartes des déplacements longitudinaux et transverses, 

montrées Figure XI-12. Tout d’abord notons que l’estimation est quantitative (50 µm ou 0.05 mm) pour 

les deux composantes du déplacement. Cette estimation n’est cependant possible que dans la zone centrale 

de l’image à l’intersection des zones correctement imagées par les sous-ouvertures gauche et droite. 

Ailleurs les valeurs sont nulles ou proches de zéro. Un bon indicateur pour estimer les zones de mesure 

fiable est la carte des coefficients de corrélation montrée Figure XI-13. 

 

 

Figure XI-12: Carte des déplacements longitudinaux et transverses. 

 

 

Figure XI-13 : carte des coefficients de corrélation 



Chapitre XI – Mesure vectorielle de mouvement par interférométrie speckle ultrasonore 

 253

La valeur du coefficient de corrélation est une estimation de la confiance que l’on peut accorder à la 

mesure de déplacements que l’on réalise. Une bonne mesure est généralement associée à un coefficient de 

corrélation supérieur à 0.9. Il est donc intéressant de vérifier la qualité de notre mesure sur l’ensemble de 

l’image : l’intersection des deux cartes de coefficients de corrélation correspondant aux deux formations 

de voies effectuées indique les points où la mesure de dx et dz est censée être bonne. Si l’on ne garde que 

les coefficients supérieurs à 0.9,  la  zone obtenue colle avec la zone de mesure expérimentale fiable. Enfin, 

si l’estimation de dz est tout à fait correcte (on a bien 50 microns sur la zone en question et la variance ne 

dépasse pas 3% de la valeur moyenne), l’estimation de dx présente une variance assez grande autour de la 

vraie valeur, de l’ordre de 9% autour de sa valeur moyenne de 50 microns. Précisons que l’estimation des 

variances a été faite sur une petite zone au centre de l’image, représentée par un rectangle Figure XI-12,  

où l’on est sûr que la mesure est fiable. 

XI.C.2. Influence de l’angle entre les sous-ouvertures 

Nous avons vu dans la section précédente (Figure XI-5) que l’erreur sur la mesure était une fonction de 

l’angle entre les deux sous-ouvertures. Afin d’étudier expérimentalement l’influence de cet angle sur la 

qualité de mesure de déplacement, nous proposons de changer la position des sous-ouvertures de manière 

à garder l’angle entre les deux sous-ouvertures constant quelle que soit la profondeur. Nous choisissons 

également de fixer la longueur des sous-ouvertures pour avoir une tache focale de taille constante, c’est-à-

dire un rapport f/D constant (choix classique en imagerie pour avoir une résolution homogène). 

L’apodisation proposée en réception pour les deux sous-ouvertures en fonction de la profondeur est 

montrée Figure XI-14 (pour un angle de 15° et un rapport f/D  de 4 ) et comparée avec l’apodisation 

simple utilisée lors de la première expérience. 

 

 

Figure XI-14: tailles et positions des sous-ouvertures en fonction de la profondeur de la zone à 

imager 
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En effectuant plusieurs formations de voies sur les données de la même expérience de manière à faire 

varier la valeur de l’angle entre les sous-ouvertures, on déduit l’évolution de la variance de la mesure en 

fonction de cet angle α. La mesure se faisant toujours sur la petite zone rectangulaire indiquée Figure 

XI-12. Les résultats pour chacune des composantes du vecteur déplacement sont donnés Figure XI-15. Si 

la variance de la mesure de déplacements axiale est très basse (1 µm ou 3%) et ne dépend pratiquement 

pas de l’angle α, la variance latérale diminue de manière significative entre 8 et 24 °C (de 20 à 10 %). 

L’optimisation d’une mesure vectorielle de déplacement consistera donc à maximiser l’angle entre les sous-

ouvertures. Nous sommes alors confrontés à deux problèmes : d’une part la largeur du transducteur 

impose une limite géométrique supérieure à l’angle α : il est difficile dépasser les 24° sans trop diminuer la 

taille de ces dernières et donc avoir une résolution spatiale trop faible. D’autre part, trop écarter les sous-

ouvertures diminue la zone où la corrélation est bonne (à cause de la directivité des transducteurs) et 

réduit le champ d’investigation. On touche donc ici aux limites de la technique telle qu’elle a été présentée.  

 

 

Figure XI-15: évolution de la variance des mesures de déplacements en fonction de l’angle entre 

les sous ouvertures  

XI.C.3. Discussion 

Si la méthode présentée ci-dessus est tout à fait valide d’un point de vue théorique et fonctionne 

parfaitement en simulation, elle a montré plusieurs lacunes expérimentales. Tout d’abord la directivité des 

transducteurs impose une zone de mesure encore trop petite comparée à la taille de la zone imagée. 

Ensuite la mesure du déplacement transverse reste entachée d’une erreur encore trop importante. Le 

problème est d’autant plus difficile à résoudre que diminuer la variance revient à écarter les sous-

ouvertures, ce qui réduit automatiquement la zone de mesure puisque les angles deviennent plus grands. 

Nous sommes donc parvenus à établir une mesure correcte du déplacement dans une petite zone située au 

milieu de l’image, où l’ouverture angulaire est un compromis idéal donnant une bonne corrélation et une 

variance minimum.  Il est donc nécessaire de trouver un moyen d’augmenter la zone de mesure tout en 

essayant, si possible, de diminuer la variance, l’objectif étant de parvenir à réaliser une mesure sur toute 

l’image. La section suivante décrit les solutions que nous avons envisagées afin d’atteindre ces objectifs. 
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XXII..DD..  OOppttiimmiissaattiioonn  ddee  llaa  mmeessuurree  

XI.D.1. Elargissement de la zone d’étude : Beamforming adapté 

Afin d’agrandir la taille de la zone de mesure, il est possible de jouer sur la taille et la position des sous-

ouvertures utilisées pour la formation de voies en réception afin d’agrandir la zone d’intersection des 

images gauche et droite. La formation de voies est ainsi adaptée de façon à optimiser la mesure de 

déplacements pour chaque profondeur et chaque ligne de l’image. La solution choisie est la suivante : pour 

chaque ligne de l’image les sous-ouvertures sont positionnées de manière symétrique à la ligne considérée. 

Le rapport f/D ainsi que l’angle entre les sous-ouvertures y est gardé constant pour toutes les profondeurs 

de la ligne. Cette symétrie latérale est gardée tant que les ouvertures actives n’atteignent pas les bords de la 

barrette. Sur les lignes proches des bords, on choisit des sous-ouvertures s’approchant au mieux de la 

configuration symétrique. L’évolution de la taille et de la position des sous-ouvertures en fonction de la 

profondeur et de la ligne de l’image est montrée Figure XI-16. 

 

 

Figure XI-16: Beamforming adapté à la mesure de déplacement transverse: tailles et positions des 

sous-ouvertures pour 4 lignes (respectivement les lignes 20, 40 64, et 100) 

 

 

Figure XI-17: coefficient de corrélation et carte des déplacements transverses du milieu après un 

beamforming adapté. 

 

La carte des coefficients de corrélation seuillés à 0.9 est donnée Figure XI-17 et indique une bonne qualité 

de mesure sur l’ensemble de la zone imagée. Les déplacements transverses résultants sont montrés sur la 
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même figure et confirment bien, qu’excepté sur les extrémités de la figure, l’estimation du déplacement 

global de 50 µm est correcte sur l’ensemble de l’image. La variance de la mesure est de l’ordre de 9 µm 

c’est dire pas loin de 20 %. Augmenter l’angle entre les sous-ouvertures pour toutes les lignes de l’image 

diminuerait sensiblement la variance au détriment de la taille de la zone d’étude. La section suivante 

présente une méthode pour réduire cette variance tout en gardant la taille de la zone d’étude inchangée. 

XI.D.2. Réduction de la variance : Compound ultrasonore 

La carte des déplacements précédente a été calculée à partir d’une seule acquisition expérimentale, c'est-à-

dire deux illuminations planes du milieu avant et après translation du gel. Une première solution à 

envisager pour réduire la variance du mouvement est de moyenner plusieurs acquisitions. Cette approche 

ne change rien à la qualité de la mesure et ne réduit pas la variance car cette dernière n’est pas due au bruit 

expérimental mais à une limite de l’algorithme de mesure. Basé sur l’intercorrélation de lignes de l’image, 

cet algorithme ne dépend que de la structure du speckle de l’image ultrasonore qui reste inchangé d’une 

acquisition à une autre si l’on ne modifie ni la séquence d’acquisition ni le traitement des données 

expérimentales. Une solution pour diminuer la variance de la mesure est d’illuminer le milieu avec 

plusieurs ondes planes inclinées ou « compoundées » de manière à décorréler les signaux enregistrés d’une 

acquisition à l’autre et de modifier ainsi le speckle des images résultantes. Le principe, développé au 

chapitre III, est illustré Figure XI-18.  

 

 

Figure XI-18: Séquences successives d’ondes planes inclinées avant (en haut ) et après (en bas) 

translation du gel.  Ici N=3. 

 

Pour chaque angle, deux illuminations planes sont réalisées, avant et après la translation du gel. Après 

chaque acquisition, deux images (gauche et droite) sont calculées à partir des signaux enregistrés. Le 

vecteur déplacement est alors calculé en intercorrélant les images obtenues à partir de deux illuminations 
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de même angle. Les cartes de déplacements ainsi obtenues sont ensuite moyennées sur le nombre N 

d’illuminations d’angle différents. La technique de compound est appliquée à l’expérience décrite au 

paragraphe précédent. Le gel est dans un premier temps illuminé par N=11 ondes planes d’inclinaison 

différente ( -10°, -8°, -6°, -4°, -2°, 0°, 2°, 4°, 6°, 8°, 10°). Le gel est alors de 50 µm dans les deux directions 

du plan de l’image (dx=50 µm, dz=50 µm) et une nouvelle série de 11 ondes planes inclinées éclaire le 

milieu. Le double beamforming parallèle (gauche et droite) est appliqué à chacune des acquisitions selon la 

méthode adaptée décrite au paragraphe précédent. Les 11 cartes de déplacements sont alors calculées par 

intercorrélation puis moyennées entre elles, pour fournir la carte de déplacements transverses finale 

montrée Figure XI-19. Celle-ci, comparée avec celle obtenue sans compound montrée Figure XI-17, 

exhibe clairement une variance nettement plus faible dans l’ensemble de la zone de mesure, dont la taille 

est identique à celle de l’expérience précédente. Une étude plus précise de la variance peut se faire en 

faisant un zoom  dans le rectangle noir indiqué sur la carte de la Figure XI-19.  

 

 

Figure XI-19: carte des déplacements transverses (en mm) estimée en utilisant 11 angles pour 

l’illumination du milieu. 

 

La Figure XI-20 montre un zoom des cartes de déplacements dans cette zone obtenues avec et sans 

compound. La valeur de la moyenne de la variance pour l’acquisition simple est de 20 %. Celle de la carte 

moyennée après compound de 4%. Le moyennage par compound permet donc une nette diminution de la 

variance de la mesure et ce dans l’ensemble de la zone imagée par la barrette ultrasonore.  
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Figure XI-20: carte des déplacements transverses zoomée, sans compound (à gauche) et avec 

compound (à droite) 

 

La Figure XI-21 présente l’évolution de cette variance en fonction du nombre d’angles utilisés pour le 

calcul de la carte. La courbe est clairement décroissante, de 9 µm pour 1 angle (18 %) à 2 µm pour 11 

angles (4 %), et se comporte comme la fonction 
N
1

. D’un point de vue statistique, cela signifie, comme 

nous l’avons souligné au chapitre III, que les images speckle utilisées sont fortement décorrélées entre 

elles, le mode onde plane accentuant l’effet de décorrélation inhérent à l’utilisation du compound 

(théorrème de Van Cittert [39] ).  

 

 

Figure XI-21: décroissance de la variance en fonction du nombre d’angless utilisés pour 

l’estimation de la carte de déplacements et comparaison à la fonction 1/sqrt(N). 
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XXII..EE..  RRééssuullttaattss  eenn  tteemmppss  rrééeell  

Nous souhaitons ici tester l’aptitude de la technique à imager en temps réel les déplacements vectoriels 

induits par la propagation d’une onde de cisaillement impulsionnelle. La technique de mesure doit pour 

cela satisfaire un certain nombre de contraintes assez fortes. Elle doit :  

- fournir une estimation locale et robuste du déplacement vectoriel sur l’ensemble du milieu imagé. 

- être capable de mesurer des amplitudes de déplacements très faible, de l’ordre du micromètre. 

- garder une cadence d’imagerie ultrarapide, entre 1000 et 5000 Hz pour être capable de suivre le 

front d’onde. 

Pour cela il est nécessaire de combiner le mode compound en émission et le beamforming adapté en 

réception tout en gardant une cadence d’imagerie ultrarapide.  

 

• Protocole expérimental : 

L’expérience a été menée dans un gel d’Agar-gélatine. Le système d’imagerie est composé de notre 

échographe ultrarapide contrôlant la barrette Vermon de fréquence centrale 4.3 MHz.  Une onde de 

cisaillement créant dans le plan de l’image aussi bien des déplacements longitudinaux que transverses doit 

être générée. Nous avons choisi pour cela d’induire cette onde à l’aide d’un petit piston plan de diamètre 8 

mm, générant une onde de symétrie sphérique. Ceci est illustré sur la Figure XI-22 : 

 

 

Figure XI-22: protocole expérimental  

 

Les déplacements engendrés par l’onde ont ainsi une composante longitudinale symétrique par rapport à 

l’axe du transducteur et une composante transverse antisymétrique. 
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• Séquence d’acquisition 

La séquence d’acquisition utilisée pour l’imagerie temps réel des déplacements vectoriels induits par cette 

onde est détaillée Figure XI-23. Le coup basse fréquence donné par le piston est constitué de deux arches 

de sinusoïdes dont la fréquence est centrée à 50 Hz. Dès le début de l’excitation mécanique, l’échographe 

illumine le milieu en envoyant une série de 150 ondes planes à une cadence de 5000 Hz. L’inclinaison de 

ces ondes varie successivement selon 11 angles différents (de –10° à 10° par pas de 2°). De chaque 

illumination sont déduites deux images ultrasonores (gauche et droite) en utilisant le beamforming adapté 

décrit dans la section précédente. Chaque couple d’images est corrélé avec le couple suivant 

chronologiquement pour déduire l’ensemble des cartes de déplacements vectoriels engendrés par l’onde au 

cours du temps. Le moyennage par compound se fait en utilisant une fenêtre temporelle glissante 

comprenant un bloc de 11 cartes calculées à partir des 11 angles différents. La fenêtre est translatée à 

chaque étape d’un pas temporel de manière à préserver la cadence d’imagerie de 5000 Hz.    

 

 

Figure XI-23: séquence d’acquisition et de traitement pour l’imagerie temps réel des 

déplacements vectoriels engendrés par la propagation d’une onde de cisaillement sphérique. 
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• Résultats 

La Figure XI-24 montre les cartes de déplacements longitudinaux et transverses à trois temps différents 

déduits de la propagation de l’onde de cisaillement sphérique dans le gel. La vitesse de propagation est de 

1 m.s-1. Les déplacements longitudinaux ont bien un front d’onde sphérique et symétrique par rapport à 

l’axe du transducteur. Les déplacements transverses sont eux composés de deux lobes antisymétriques et 

sont très faibles au centre.  

 

XXII..FF..  CCoonncclluussiioonn  

Notre technique, combinant les concepts de beamforming parallèle sur deux sous-ouvertures séparées et 

de compound ultrasonore, généralise l’algorithme d’interférométrie speckle ultrasonore. Il est assez 

coûteux technologiquement parlant puisqu’il impose une souplesse et un contrôle total sur le 

beamforming (ce qui n’est généralement pas le cas des échographes commerciaux). Cependant il satisfait 

les exigences imposées par les techniques d’élastographie impulsionnelle et permet une imagerie vectorielle 

temps-réel du champ de déplacements induit par la propagation d’une onde de cisaillement 

impulsionnelle. Sa mise en œuvre dans le cadre du développement d’une technique élastographique 3D est 

étudiée au chapitre suivant. Soulignons que les applications de cette méthode de mesure peuvent 

également dépasser le cadre de l’élastographie et servir par exemple à la visualisation ultrasonore 

d’écoulement complexe ou de vortex.  
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Figure XI-24: Champ de déplacements vectoriels correspondant à  la propagation d’une onde de 

cisaillement sphérique transitoire induite par un piston circulaire. 



Chapitre XI – Mesure vectorielle de mouvement par interférométrie speckle ultrasonore 
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CHAPITRE XII 

 

ELASTOGRAPHIE 3D 

 

 

 

 

 

 

 
Reconstruction tridimensionnelle de l’élasticité d’une inclusion rectangulaire plus dure dans un 

gel élastique de PVA. 
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XXIIII..  EELLAASSTTOOGGRRAAPPHHIIEE  33DD  
La limitation de la zone d’étude à un plan donné ainsi qu’une mesure unidimensionnelle du champ de 

déplacements ont toujours été des limites caractéristiques des techniques d’études ultrasonores. Elles ont 

été un facteur très contraignant pour les applications élastographiques et expliquent en grande partie leur 

difficulté à être commercialisées. L’approche transitoire, telle que nous l’avons étudiée, semble être la 

mieux armée pour se confronter à ces limitations, car elle s’affranchit des ondes de compression tout en 

limitant le mouvement hors plan du champ de cisaillement. La technique d’investigation des propriétés 

mécaniques des tissus la plus avancée aujourd’hui reste l’élastographie par IRM car elle permet une mesure 

tridimensionnelle du champ de déplacements mécanique dans tout un volume d’étude. Proposée sur les 

IRM Philips, elle fournit des cartes 3D de l’ensemble des propriétés mécaniques des tissus (élasticité, 

anisotropie, viscosité) [66-68]. La commercialisation de barrettes ultrasonores capables d’imager tout un 

volume des tissus (matrices ou sondes linéaires à balayage mécanique) et le développement de techniques 

de mesure vectorielle telles que celle que nous avons présentée au chapitre précédent, permettent 

aujourd’hui d’envisager une approche équivalente en ultrasons. Ce chapitre présente donc une étude de 

faisabilité d’une élastographie 3D se basant sur l’imagerie ultrasonore. Réalisée en collaboration avec Ralph 

Sinkus, qui a développé l’outil élastographique sur les IRM Philips, cette étude se calque sur les méthodes, 

déjà bien établies, de l’élastographie par IRM (vibration monochromatique externe, mesure 3D du champ 

de déplacements, reconstruction des propriétés mécaniques des tissus via l’inversion complète de 

l’équation de Navier) pour valider l’approche ultrasonore. C’est en particulier un moyen efficace de tester 

la robustesse de notre algorithme de mesure vectorielle de déplacements en conditions réelles. Nous 

démontrons, par cette étude, l’avenir très prometteur de l’approche tridimensionnelle par ultrasons tout en 

ouvrant un champ d’investigation assez large pour déterminer la meilleure façon de la mettre en œuvre 

(quel régime et quelle technique de vibration, quelle configuration d’imagerie….). La première partie de ce 

chapitre rappelle les principes de l’élastographie par IRM sur lesquels cette étude est basée. Nous 

présentons, dans la deuxième partie, le protocole expérimental qui a permis d’adapter ces principes à une 

configuration purement ultrasonore. Enfin la dernière partie présente les résultats et discute de l’avenir de 

la méthode. 

 

XXIIII..AA..  LL’’EEllaassttooggrraapphhiiee  ppaarr  IIRRMM  

XII.A.1. Principes de l’IRM et application à la mesure du champ de déplacements 

mécanique. 

XII.A.1.a) L’imagerie par Résonance Magnétique Nucléaire 

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) se base sur deux actions :  
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- l’application d’un champ magnétique B0 global de haute intensité pour obtenir un alignement des 

spins des protons de l’organisme biologique dans la direction de ce champ. 

- L’émission d’une impulsion radio-fréquence superposée à ce champ magnétique, centrée à la 

fréquence ω0 de précession des spins nucléaires.  

Cette fréquence, qui dépend de l’intensité du champ B0, correspond, d’un point de vue quantique, à la 

différence entre les deux niveaux d’énergie Zeeman (excité et à l’équilibre) de la population de spins. 

L’impulsion provoque ainsi le retour des spins à leur état d’équilibre et s’accompagne de l’émission d’un 

signal électromagnétique de fréquence ω0. Ce signal est mesuré par un résonateur et son intensité traduit la 

densité d’aimantation donc de protons dans la direction du champ étudiée. En appliquant en complément 

du champ magnétique des gradients de champ le long des trois directions, on engendre des variations 

spatiales de fréquence de résonance. Le choix de la fréquence de détection du résonateur permet ainsi de 

localiser la zone d’étude puis de reconstruire l’image complète RMN du milieu. On obtient une image 

reflétant la distribution de densité des tissus avec un excellent contraste et une assez bonne résolution 

(~1.5 mm²). La grande limitation de la technique est la cadence d’imagerie, celle-ci étant limitée par le 

temps de relaxation des spins qui est de l’ordre de la seconde. On est ainsi capable de reconstruire une 

image toute les 10 minutes. 

XII.A.1.b) L’élastographie par IRM 

Il est possible, en modifiant la séquence d’imagerie, de rendre la technique sensible aux mouvements et 

ondes basses fréquences induits par une sollicitation mécanique dans les tissus. On mesure ainsi, de façon 

directionnelle, la variation de phase créée par ces mouvements sur le signal électromagnétique. Le champ 

tridimensionnel de déplacements peut en être déduit avec une précision de mesure de l’ordre de la 

centaine de nanomètre. La cadence d’imagerie étant limitée à une image toutes les dix minutes, seule une 

excitation mécanique monochromatique peut être envisagée de manière à pouvoir stroboscoper les 

mesures et reconstruire complètement l’évolution temporelle du champ sur une période de l’onde 

mécanique. La Figure XII-1 résume donc le protocole d’acquisition de la technique sur le sein d’une 

femme. La patiente est allongée sur le ventre puis placée dans l’IRM. Ses seins sont placés dans deux 

cavités adaptées dans lesquelles un vibreur mécanique, en contact avec le sein, est disposé. Ce vibreur 

génère alors une excitation monochromatique dont la fréquence centrale peut varier entre 50 et 100 Hz 

selon les caractéristiques du sein. Les séquences d’imagerie modifiées sont alors lancées et le film des 

déplacements est calculé dans tout le volume du sein sur une période d’oscillation de la vibration 

mécanique. La Figure XII-2 donne les variations des trois composantes du champ de déplacement dans un 

plan du volume étudié. On a ainsi accès au trois composantes du champ de déplacements engendré par le 

vibreur dans tout le volume du sein. La résolution spatiale est identique selon les trois directions spatiales. 

Elle est de l’ordre du millimètre. La résolution temporelle est égale à T/8 où T est la période du signal 

monochromatique mécanique. 
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Figure XII-1: Protocole expérimental de l’élastographie par RMN. 

 

 

 

Figure XII-2: Trois composantes du déplacement dans un plan du volume à un temps donné. 

 

XII.A.2. Reconstruction 

Ce jeu de données est utilisé pour reconstruire les cartes des propriétés mécaniques des tissus. La 

formulation du problème inverse est ici différente de notre approche car l’on a accès a l’ensemble du 

champ mécanique bien que celui-ci soit moins riche spectralement puisque monochromatique. En 

supposant un solide viscoélastique, isotrope, homogène par partie, on peut écrire : 

(XII-1) u
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L’excitation étant monochromatique, le champ de déplacements peut s’écrire : 
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tiexutxu ω)(),( rrrr
=  

ω  est la fréquence d’excitation mécanique. L’équation (XII-1) devient alors : 

(XII-2)  uiuuu rrrr
∆+∇∇++∆=− ωςµλµωρ )()(2  

L’inversion, comme dans le cas transitoire, peut se faire localement. On ne peut cependant pas supposer 

dans ce cas un découplage entre l’onde de compression et l’onde de cisaillement. Les réflexions sur les 

parois et les hétérogénéités du milieu sont des sources de conversion de modes entre les ondes de 

compression et cisaillement. Le champ de compression doit être pris en compte dans l’équation (XII-2) 

pour estimer localement les cartes d’élasticité (module de cisaillement) et de viscosité du milieu étudié. 

Soulignons que la richesse des données enregistrées n’est pas forcement bien exploitée puisque l’on 

possède un jeu de 6 équations (les parties réelles et imaginaires de chaque composante) pour ne déduire 

que deux paramètres. Une généralisation de l’algorithme d’inversion peut s’écrire en supposant le milieu 

non plus isotrope mais anisotrope cubique [69]. On déduit alors également une carte de l’anisotropie du 

milieu. 

XII.A.3. Résultats 

Les résultats obtenus utilisant l’élastographie par RMN sur un sein présentant un nodule bénin sont 

donnés Figure XII-3. 

 

 

Figure XII-3: Images (RMN, élasticité, anisotropie et viscosité) obtenus sur un sein ayant un 

fibroadénome dans la zone supérieure gauche. (source : [69]). 
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On constate une augmentation très nette des trois paramètres élastiques dans la région de la lésion. Les 

résultats in vivo sont très probants [68] et la technique est en phase de test sur d’autres organes tels que le 

foie, la prostate ou le cerveau. 

 

XXIIII..BB..  AAddaappttaattiioonn  ddee  ll’’eexxppéérriieennccee  àà  ll’’iimmaaggeerriiee  éécchhooggrraapphhiiqquuee  

Afin de montrer qu’une approche tridimensionnelle est viable par imagerie ultrasonore, nous avons conçu 

une étude se calquant sur le protocole expérimental de l’élastographie par RMN. Un vibreur externe 

engendre une vibration monochromatique dans le milieu d’étude. La configuration expérimentale permet 

de mesurer par imagerie ultrasonore les trois composantes du champ de déplacements. Un fois le champ 

tridimensionel mesuré dans un volume d’étude, les données sont formatées de manière à pouvoir 

appliquer l’algorithme d’inversion utilisé en élastographie par RMN.  

XII.B.1. Configuration expérimentale 

Le milieu d’étude est un gel en PVA (Polyvinyl Acohol) simulant des propriétés ultrasonores et élastiques 

du sein. Ce gel a été préféré aux gels de gélatine habituels en raison de sa durée de vie plus longue et de sa 

robustesse. Sa forme et ses dimensions ont été choisies proche de celles d’un sein humain. Il contient une 

lésion plus dure carrée de 10 mm de coté (l’augmentation de l’élasticité des gels en PVA se fait simplement 

en leur appliquant un cycle de congélation-décongélation à –40 °C). Une vibration de 50 Hz est engendrée 

par un vibreur situé à la surface du milieu. L’ensemble est illustré Figure XII-4. 

 

 

Figure XII-4: configuration expérimentale 

 

Le dispositif de mesure tridimensionnelle du champ se compose de deux barrettes linéaires identiques 

(Vermon, 128 éléments, 4.3 MHz). La Figure XII-5 montre une vue du dessus de l’expérience et un aperçu 

de la disposition des deux sondes. Placées de manière orthogonale, elles imagent des coupes verticales 

((x,z) et (y,z)) du gel tout en pouvant être translatées mécaniquement par des vis micrométriques selon les 

directions perpendiculaires à leur plan d’imagerie. 
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Figure XII-5 : Protocole expérimental vu de dessus 

 

Le volume d’étude est déterminé par l’intersection des deux volumes imagés par les barrettes. Ceci est 

illustré Figure XII-6. 

 

 

Figure XII-6: Volume d’étude 
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Les barrettes x et y sont translatées respectivement selon les axes x et y par pas de 2 mm sur une distance 

de 40 mm. Le volume d’étude est donc un cube d’arrête 40mm. 

XII.B.2. Mesure des déplacements. 

La mesure de déplacement pour chaque direction est illustrée Figure XII-7. Les déplacements selon les 

directions x et y sont respectivement mesurés par les barrettes y et x selon l’algorithme d’interférométrie 

speckle classique pour chaque position des barrettes. Les déplacements selon l’axe z, considérés comme 

transverses pour les deux sondes, sont mesurés par chacune des sondes selon la méthode d’estimation 

vectorielle par compound présentée au chapitre précédent. La mesure transversale présentant une variance 

plus grande que l’axiale, ces deux estimations du champ transverse seront moyennées de manière à rendre 

la mesure plus robuste. 

 

 

Figure XII-7: mesure vectorielle des déplacements 

 

Dans un plan donné du volume d’étude, la résolution du champ est différente pour l’une de ces trois 

composantes. En effet, l’image bidimensionnelle donnée par un barrette échographique fournit une 
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résolution spatiale de 0.33 mm² (~λ) alors que le pas spatial de translation mécanique d’une barrette dans 

la direction de son élévation est de 2 mm. Ceci est également illustré Figure XII-7 où la composante Uy 

est moins bien échantillonnée dans le plan considéré. Une interpolation des données est donc nécessaire 

(avant moyennage des matrices de déplacements transverses) de manière à avoir un échantillonnage 

homogène de l’ensemble du volume étudié pour les trois composantes du champ. La séquence temporelle, 

valable pour chaque position de chaque barrette, permettant la mesure de ces déplacement est donnée 

Figure XII-8. Un temps de 2 secondes est laissé entre le début de l’excitation mécanique et le début des 

acquisitions ultrasonores de manière à s’assurer de l’établissement du régime stationnaire. Ensuite huit 

couples d’images sont acquis par période d’oscillations mécaniques de manière à calculer huit images du 

champ de déplacements vectoriel. Ces acquisitions sont répétées de manière stroboscopique sur 10 

périodes en faisant varier l’angle d’illumination de l’onde plane afin de pouvoir moyenner la mesure 

transverse du champ de déplacements par compound spatial.  

 

 

Figure XII-8: séquence temporelle de mesure des déplacements pour chaque position d’une 

sonde donnée 

 

XXIIII..CC..  RRééssuullttaattss  eett  DDiissccuussssiioonn  

XII.C.1. Reconstruction des données 

Une fois les données enregistrées, traitées, interpolées et moyennées, on obtient le film sur une période 

temporelle des déplacements vectoriels dans tout le volume d’étude. L’algorithme d’inversion donnant les 

cartes d’élasticité du milieu dans l’ensemble du volume d’étude est appliqué à ces données. Les résultats 

sont montrés Figure XII-9. Huit cartes d’élasticité correspondant à huit tranches d’épaisseur 1mm sont 
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données. Elles montrent que la technique est capable de détecter l’inclusion plus dure, de la cartographier 

en 3D et de quantifier son élasticité. La Figure XII-10 montre un zoom de la carte d’élasticité calculée 

dans la tranche située au centre de la lésion. La carte des déplacements permet de calculer la longueur 

d’onde du champ et d’en déduire un estimation directe de l’élasticité de 0.5 kPa. On remarque que la carte 

d’élasticité est bien quantitative car cohérente avec cette observation et que l’élasticité dans la lésion est 

trois fois plus dure que les tissus environnants. Les résultats ont été obtenus en considérant un problème 

inverse purement élastique sachant que le gel construit ne présentait que des variations d’élasticité. 

 

 

Figure XII-9:Cartes d’élasticité par tranches de 1 mm 

 

 

Figure XII-10: Carte des déplacements et élasticité pour une tranche située au centre de 

l’inclusion. 
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XII.C.2. Discussion 

Avantage de l’approche ultrasonore 

Ces résultats montrent tout d’abord l’utilité et la robustesse de notre algorithme de mesure vectorielle du 

champ de déplacements. Ils démontrent également que l’élastographie 3D est tout à fait envisageable en 

ultrasons, ce qui peut être d’un intérêt considérable puisque l’échographie apporte plusieurs avantages 

majeurs à la technique :  

- Son prix. Comme souligné au chapitre IV, l’échographie est nettement moins chère que l’IRM. 

- Le temps d’acquisition des données élastographiques. A protocole équivalent, ce temps est de 

quelques secondes en échographie alors qu’il dépasse la dizaine de minutes en IRM. 

- La résolution des cartes des propriétés mécaniques. Elle est trois fois plus élevée en échographie. 

(~0.5 mm3 contre 1.5 mm3) 

- Le choix de la méthode. L’utilisation de l’échographe ultrarapide permet d’envisager une version 

transitoire de l’élastographie 3D et l’utilisation de la pression de radiation comme source de 

vibration mécanique, ce qui est impossible en IRM. 

Précisons que la technique, telle qu’elle a été présentée ici, peut voir son protocole considérablement allégé 

avec l’utilisation future de matrices de transducteurs 2D. Ceci à condition d’avoir une ouverture angulaire 

suffisante pour effectuer la mesure vectorielle de mouvement. 

 

Stationnaire ou transitoire ? 

L’approche ultrasonore offrant la possibilité de choisir le mode d’excitation mécanique (externe ou 

interne) ainsi que le régime de vibration (stationnaire ou transitoire), on peut s’interroger sur la meilleure 

stratégie à adopter pour mettre en œuvre l’élastographie 3D échographique. La solution transitoire est la 

plus robuste et la plus astucieuse en 2D car elle est insensible aux conditions aux limites du milieu. Cet 

avantage est perdu en version 3D, la solution stationnaire permettant également une estimation locale des 

paramètres mécaniques indépendamment des conditions aux bords. Elle garde cependant quelques 

avantages notables : 

- elle offre un découplage naturel des ondes de compression et de cisaillement rendant l’inversion 

plus robuste et moins sensible au bruit.  

- la quantité d’information disponible en mode transitoire est plus grande puisque le contenu 

spectral est plus riche. Ceci peut est un avantage crucial pour l’étude des phénomènes visqueux en 

particulier. 

- Son temps d’acquisition est très court, ce qui la rend insensible aux mouvements parasites du 

patient. 

A l’inverse, soulignons que l’approche stationnaire injecte continuement de l’information mécanique dans 

le milieu optimisant l’énergie mécanique présente dans le milieu. L’approche, présentée ci-dessus, 

consistant à découpler les champs à divergence nulle et à rotationnel nul a permis une nette amélioration 

de la qualité de l’inversion. Un étude comparative détaillée mettant en valeur la qualité de l’estimation des 
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paramètres mécaniques pour chaque méthode serait intéressante à mener dans le futur. Quant au mode 

d’excitation, la souplesse offerte par la pression de radiation, mise en valeur tout au long de ce travail de 

thèse, en fait un candidat idéal. Son avantage, dans l’approche 3D, n’est plus son aptitude à optimiser le 

champ de cisaillement (qui n’a plus lieu d’être puisqu’on est capable de l’enregistrer dans tout un volume) 

mais sa capacité à exciter à distance des zones difficiles d’accès ou profondes telles que le foie, la prostate 

ou encore le cerveau.  

 

2D ou 3D ? 

Les technologies de sondes ultrasonores matricielles étant encore très jeunes, on peut se poser la question 

de savoir quelle est, dans un avenir proche, la meilleure stratégie à adopter pour proposer aux médecins 

une technique d’élastographie basée sur l’échographie. L’approche tridimensionnelle fournit la 

reconstruction la plus riche et la plus robuste mais impose aujourd’hui une lourdeur protocolaire assez 

imposante. Sa mise en application clinique imposera le développement d’un système autonome où le 

patient est immobile. L’approche bidimensionnelle, au travers de la SSI, a l’énorme avantage d’être 

complètement transparente pour le médecin puisque son protocole d’acquisition est instantané et qu’elle 

ne nécessite que l’utilisation d’une sonde échographique standard. La reconstruction est certes moins 

performante mais peut se révéler d’un niveau suffisant pour le diagnostic médical. Des tests cliniques 

comparatifs sont aujourd’hui nécessaires pour comprendre vraiment quelle est la meilleure approche. 
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XXIIIIII..  CCOONNCCLLUUSSIIOONN  
Ce travail de thèse met en valeur le rôle important que pourrait jouer l’imagerie ultrarapide dans 

l’échographie du futur. Son apport peut se situer aussi bien dans l’amélioration de fonctionnalités déjà 

existantes, en permettant par exemple une imagerie tridimensionnelle de haute qualité, que dans la 

recherche de fonctionnalités nouvelles et prometteuses. Ces travaux ont notamment permis, en se basant 

sur l’expérience élastographique acquise par le LOA depuis bientôt 10 ans, de déboucher sur une méthode 

robuste d’estimation des propriétés mécaniques des tissus qui est sur le point aujourd’hui d’être testée 

cliniquement. Nous présentons dans ce chapitre les principales conclusions et les idées qu’il faut retenir de 

ces travaux. 

 

XXIIIIII..AA..    LL’’iimmaaggeerriiee  uullttrraarraappiiddee  

Les études menées dans la première partie de ce manuscrit ont permis de mieux appréhender les 

possibilités et les limites d’une imagerie échographique à cadence élevée. La principale conséquence de 

l’augmentation de la cadence est une dégradation du contraste de l’image échographique finale. Et ce 

quelle que soit la séquence d’illumination choisie (multibeam ou onde plane). Cette dégradation a des 

conséquences différentes selon l’application échographique envisagée : 

- en mode imagerie, cette dégradation est gênante car elle réduit la capacité du système à détecter 

des zones d’échogénéicité faible. Un compromis doit alors être trouvé entre cadence d’imagerie et 

qualité de l’image. Quelques pistes, notamment en traitement d’images peuvent être envisagées 

pour améliorer le contraste de l’image, la robustesse de ces méthodes restant à prouver. 

- en mode fonctionnel, la réduction du contraste ne compromet pas la possibilité de mesurer des 

mouvements par imagerie échographique. Sa conséquence principale est une augmentation 

sensible de la variance de la mesure, qui, en mode onde plane, peut être significativement réduite 

par compound spatial ultrasonore. 

Malgré la réduction du contraste, le mode multibeam, étudié au chapitre II, s’il est couplé à l’utilisation du 

filtre inverse, apparaît comme une solution robuste et performante pour augmenter la cadence d’imagerie. 

Il a le grand avantage, contrairement aux stratégies d’illumination actuelles, de conserver la résolution et la 

sensibilité de l’image quel que soit le gain en cadence choisi. Le mode multibeam s’avère en revanche plus 

coûteux technologiquement que les modes actuels puisqu’il nécessite des émetteurs plus souples que ceux 

disponibles aujourd’hui sur les échographes. Des études de faisabilité plus poussées tenant compte du 

coup de l’implémentation d’un tel mode doivent être menées dans le futur pour envisager une 

commercialisation future. 

En relâchant les exigences sur la qualité des images échographiques au profit de la cadence d’imagerie du 

système, on aboutit au mode onde plane. Ce mode fournit les cadences maximales atteignables par 

échographie puisqu’il ne requiert qu’une illumination du milieu par image échographique. Pouvant aller 
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jusqu’à 10000 Hz, ces cadences ultrarapides sont atteintes au prix de dégradations à la fois de la résolution, 

de la sensibilité et du contraste de l’image. De telles cadences permettent, en revanche, comme nous 

l’avons démontré dans la deuxième partie de ce manuscrit de rendre un échographe sensible à de nouvelles 

informations : les caractéristiques mécaniques des tissus. Cette étude a débouché sur une nouvelle 

technique élastographique appelée Supersonic Shear Imaging dont nous tirons le bilan ci-dessous.  

 

XXIIIIII..BB..  SSuuppeerrssoonniicc  SShheeaarr  IImmaaggiinngg  

XIII.B.1. Bilan 

La technique de Supersonic Shear Imaging, développée au cours de ce travail de thèse, est issue du 

mariage entre deux concepts clés de l’élastographie : la pression de radiation ultrasonore et l’imagerie 

d’ondes de cisaillement transitoires. Cela lui confère un ensemble de caractéristiques qui en font une des 

méthodes élastographiques les plus prometteuses et les plus adaptées à l’échographie d’aujourd’hui. Et ce 

pour plusieurs raisons : 

 

• Sa transparence protocolaire  

L’utilisation de la pression de radiation comme source de vibration mécanique a levé le principal obstacle 

qui empêchait l’Elastographie Impulsionnelle (décrite au chapitre V) de devenir une technique de 

diagnostic clinique robuste. L’utilisation de vibreurs externes compliquait l’acte médical et rendait 

l’expérience élastographique très délicate. La génération de l’onde de cisaillement est désormais totalement 

transparente pour le médecin puisque réalisée par la barrette échographique elle-même. Le médecin peut 

pratiquer l’acte échographique comme il en l’habitude, trouver la zone d’étude la plus appropriée et 

obtenir alors une carte d’élasticité en quelques millisecondes.  

 

• Sa souplesse 

Un autre avantage fondamental de la pression de radiation est qu’elle permet, comme nous l’avons 

démontré au chapitre VI, de contrôler très efficacement la source de cisaillement. Il est ainsi possible 

d’orienter et d’optimiser les formes spatiale et temporelle des ondes de cisaillement engendrées dans le 

milieu. En particulier, la génération d’ondes mécaniques coniques, via le mode supersonique, semble être 

très intéressante. Ces ondes coniques ont en effet une grande profondeur de pénétration, adaptée aux 

expériences in vivo. Elles engendrent d’autre part un champ de déplacements mécaniques dans les tissus 

dont les variations spatiales dans la direction élévationnelle de la barrette échographique sont contrôlées et 

minimales. Cette propriété du champ assure la robustesse de l’algorithme d’inversion et la consistance de 

la carte d’élasticité qui en résulte. C’est par conséquent une technique qui sait assez bien s’adapter aux 

limites intrinsèques de l’échographie, dont souffre aujourd’hui la majorité des techniques élastographiques 

(dont l’Elastographie impulsionnelle) : la restriction de la zone d’investigation au plan de l’image 

échographique. Enfin, ces ondes peuvent être créées à distance à des profondeurs assez importantes dans 
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le corps pouvant permettre l’étude d’organes difficilement accessibles par des vibrations externes (foie, 

prostate). 

  

• La richesse d’information  fournie 

La plupart des techniques élastographiques basées sur l’échographie ne donnent pas une mesure directe de 

l’élasticité des tissus. L’élastographie statique fournit le champ de déformation du milieu après la 

sollicitation statique, l’ARFI le champ de déplacements pendant l’excitation transitoire. La SSI, en 

imageant la propagation d’ondes de cisaillement impulsionnelles, permet une estimation locale et 

quantitative de l’élasticité. Elle donne également accès à toute la dynamique des tissus puisqu’elle les 

sollicite sur une largeur spectrale de quelques centaines de Hz. Des travaux complémentaires doivent 

cependant être menés, comme il a été souligné au chapitre X, pour déterminer si des cartographies de 

viscosité sont envisageables en conditions cliniques. 

 

• Son insensibilité aux artéfacts classiques d’élastographie 

L’approche impulsionnelle offre également la possibilité de s’affranchir naturellement de difficultés 

souvent rencontrées par les autres techniques élastographiques. En voici les principales : 

- les mouvements parasites : la propagation des ondes de cisaillement impulsionnelles ne durant que 

quelques dizaines de millisecondes sur la zone imagée, la technique peut être considérée comme quasi 

instantanée à l’échelle humaine. Cela la rend insensible aux artéfacts dûs à des mouvements ou à la 

respiration du patient que des techniques comme l’élastographie statique ou la sonoélastographie doivent 

prendre en compte. 

- les conditions aux limites : L’imagerie de la propagation des ondes impulsionnelles se fait avant toute 

réflexion de ces ondes sur les parois du milieu étudié. Le champ mécanique utilisé pour la reconstruction 

de l’élasticité ne dépend donc pas des conditions aux frontières, ce qui distingue nettement la technique de 

l’élastographie statique ou de l’élastographie stationnaire bidimensionnelle. 

- le couplage avec le champ de compression : comme nous l’avons souligné au chapitre V, en régime 

impulsionnel le champ de compression est totalement atténué avant que l’onde de cisaillement ne se 

propage dans les tissus. Cela permet une formulation simple et robuste de l’algorithme d’inversion et de 

s’affranchir des difficultés de reconstruction rencontrées par des techniques comme l’élastographie  

stationnaire 3D (par IRM) 

XIII.B.2.  Améliorations futures 

Les études présentées dans ce manuscrit, menées exclusivement au laboratoire, ont permis, en profitant de 

des capacités de l’échographe ultrapide, de concevoir une technique très prometteuse. En conjuguant les 

avantages de la pression de radiation et de l’imagerie d’ondes mécaniques impulsionnelles, la SSI semble 

être aujourd’hui la mieux armée pour fournir un diagnostic médical de qualité complémentaire à 

l’échographie. Son potentiel doit être aujourd’hui validé par des études complémentaires. Voici quelques 

pistes à explorer dans le futur : 
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• Validation in vivo 

La première étape est de valider la technique en conditions cliniques, en menant une série d’expériences 

identiques à celles présentées au chapitre V pour l’Elastographie impulsionnelle. Celle-ci devrait être 

menée par le Laboratoire Ondes et Acoustique dans un futur proche en réactivant la collaboration avec 

l’institut Curie. Signalons qu’à cette occasion une électronique plus performante devrait être développée et 

utilisée. Les résultats de cette validation devraient en particulier donner une nouvel éclairage sur la façon 

optimale d’envisager l’elastographie dans le futur. L’approche bidimensionnelle, très pratique et 

transparente, fournit-elle des résultats suffisamment robustes en conditions cliniques ? Ou doit-on plutôt 

envisager une élastographie échographique tridimensionnelle, en s’appuyant sur les outils et résultats 

présentés dans la dernière partie de ce manuscrit ? 

 

• Adaptation à la complexité des cas cliniques 

Des études pour étendre les capacités de détection de la technique à des cas délicats doivent être aussi 

menées. En particulier, un traitement autre que l’algorithme d’inversion quantitatif présenté ici doit être 

envisagé pour la détection de lésions très dures ou de kystes dans lesquels aucun champ de cisaillement ne 

peut pénétrer. Une étude de faisabilité pour la détection de microcalcifications devra également être 

envisagée. Bien qu’invisibles sur les images échographiques (la résolution n’étant pas suffisante), les 

microcalcifications devraient, de par leur caractère très dur, perturber le champ mécanique engendré par la 

SSI et être ainsi localisables. Même avec une faible résolution, cette localisation élastographique pourrait 

aider à l’évaluation des risques de malignité des tumeurs.  

 

• Caractérisation 

La capacité de l’élastographie non seulement à détecter mais aussi à caractériser les lésions reste 

aujourd’hui très incertaine. Le travail de recherche doit aujourd’hui se concentrer sur l’estimation de 

paramètres mécaniques autre que l’élasticité. Déjà largement abordée dans ce travail de thèse, l’estimation 

de la viscosité doit faire l’objet d’études complémentaires pour être envisageable en conditions cliniques. 

D’autres paramètres tel que la non linéarité peuvent aussi être appréhendé par la SSI. Catheline et al [145] 

ont notamment montré qu’un seul coefficient non linéaire (A) suffisait pour décrire la non linéarité des 

tissus mous. Des travaux préliminaires sur l’estimation de l’anisotropie ont également été initiés.  

 

XXIIIIII..CC..  PPeerrssppeeccttiivveess  

Après dix ans de recherches au LOA, certaines directions d’études en élastographie sont arrivés 

aujourd’hui à une maturité permettant d’envisager une transfert de technologie vers l’industrie de 

l’imagerie médicale. C’est le cas de la technique de SSI, qui aujourd’hui a plus besoin d’études de faisabilité 

clinique et d’optimisation que de travaux de recherche proprement dits. La conception d’échographes 

commerciaux, dont la technologie permettrait d’envisager une imagerie ultrarapide telle que nous l’avons 
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développé dans ces travaux, devient de plus en plus d’actualité. Et ce autant pour la mise en place de 

modes d’imagerie sophistiqués tels que le multibeam couplé au filtrage inverse que pour les applications 

fonctionnelles les plus prometteuses. Bien évidement, beaucoup d’axes de recherches restent à explorer au 

laboratoire en élastographie: l’estimation des autres grandeurs mécaniques et leur conséquences sur la 

qualité du diagnostic élastographique, l’imagerie ultrarapide de vibrations naturelles du corps humain 

(battement cardiaque, voix….), l’étude du couplage entre les ondes élastiques et les ondes électriques dans 

le corps humain ainsi que les applications potentielles de ce couplage…  
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