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Introduction générale

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

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

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

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

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

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

correction non invasive d'aberrations de phase.

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

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

1.1. Imagerie médicale et société

1.1.1 Progrés technologiques et espérance de vie

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

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

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

Depuis un siécle, I'hygiéne et la santé, au sergelaont permis de satisfaire, au moins
partiellement, & ces exigences de I'équation dwisaet de l'augmentation de la durée de vie.
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L'espérance de vie a la naissance en France estmnsée de 47 ans en 1900 a 80 ans en 2000
(source INSEE). En outre, cette vie plus longugesmise dans des conditions acceptables pour tous.
Comme nous Yy reviendrons, cela ne s’est pas fag Sapparition et I'essor rapide de techniques
d’'imagerie médicale capable de voir toujours pltasjours mieux, la encore au prix d’'une complexité
croissante. C'est le défi qu'il faudra continuerrdkever aussi longtemps que possible.

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

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

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

1.1.2Voir pour croire, voir pour comprendre

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

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

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

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

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

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

1.2.1.Un peu d’histoire

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

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

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

1.2.2.Quelques rappels d'IRM

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

w = yB, (1.1)

ougest le rapport gyromagnétique du proton.

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

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

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

la relaxation spin-réseau, responsable de la repode I'aimantation colinéaire au
champ magnétique principal,IVElle se fait avec une constante de tempdell’ordre
de quelques centaines de ms a quelques secondes.

M_(t) =M_(0)(1—e T) (1.3)

A titre d’'exemple, le tableau 1.1 donne les valalesl; et T, que I'on peut trouver dans la
littérature pour le cerveau humain a différentsnghs magnétiques.

Champ 1.5T 3T 4T 7T
magnétique
Substancd T, | 1197+ 134 m§' | 1607 + 112 m&! 1723 + 93 m§! 1939 + 149 mé&!
Grise 118869 M’ | 004 joom@ | 1724 +51mé | 2132+ 103 m@
1304 + 200 m§’ 1331 + 13 mé!
T, | 93.3+75mé§ 110 + 2 mé? 63 .4+ 6.2 m§! -
T* 84 + 0.8 mg® 66.0 + 1.4 m&! - 33.2+ 1.3 m¥!
Substancd T 646 + 32 ms! 838 + 50 m$'! 1010 + 19 m§! 1126 + 97 m§!
Blanche 656+ 16m& | sa0+s0m& | 1458+38m& | 1220+ 36 m@
660 + 51 m$’ 832 + 10 m¢’!
T, | 76.3+x6.2mé’ 79.6 + 0.6 m§! 45.7 + 10.8 m§ -
T | 66.2+1.9md 53.2+ 1.2 m& - 26.8 + 1.2 m&
Liquide | T, | 4070+ 65 m& - 4550 + 800 m¥ 4425 + 137 m¥
St 14722 85 m
LD - - 704 + 245 m§! -
T,* - - 607 + 109 m$! -

Tableau 1.1. Mesures de, T, et T,* dans le cerveau humain en fonction du champ nmtagre& Données de la
littérature : [1] Wright et al., 2008 ; [2] Rooney al., 2007 ; [3] Vymazal et al., 1999 ; [4] Wapse et al.,
1999 ; [5] Jezzard et al., 1996 ; [6] Peters et2807.

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

1.1):

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

Figure 1.1 Evolutions temporelles des aimantativassverses (& gauche) et longitudinales (a draipegs
bascule & 90° par rapport au champ principal. Ttigsus avec différentes constantes sont considésss
valeurs TE/TR en rouge permettent d’obtenir unm@mté en 7T, les valeurs en noir un contraste en T

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

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

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

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

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

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

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

1.3.1.Séquences IRM d’'imagerie des déplacements

1.3.1.1. Séquence spin-écho et encodage des déplacements

La premiere utilisation de I'lRM pour imager la pegation d’'une onde mécanique remonte a
1996 [Mutupillaiet al.1996].

Les séquences d'imagerie et de quantification éetadements utilisées dans mon travail sont
dérivées de la séquence standard d’écho de spaitrds familles de séquences peuvent servir pour
encoder du mouvement. On peut citer la séquenashal’de spin avec acquisition « Echo Planar
Imaging » qui présente I'avantage d’étre plus rapithis difficile & mettre en ceuvre & haut champ
magnétique en raison des inhomogénéités spatialeshdmp principal ; la séquence d’écho de
gradient qui est moins sensible aux déplacemenpdust sensibles aux inhomogénéités de champs
mais autorise des TE plus courts bien utiles daes drganes aux ,Tcourts, la séquence
DENSE,...Chacune de ces séquences présente desgmsatales inconvénients et est adapté a une
application plutét qu'une autre. Le lecteur intééepourra se référer a [Robett al. 2009] et au
manuscrit de thése de B. Robert ou il trouverampotant une comparaison théorique des sensibilités
aux déplacements des principales séquences [R20197.

Ici, une séquence classique spin-écho multi-trarsteutilisée. Elle constitue une séquence
simple, facile a maodifier pour la sensibilisatiomxamouvements et adaptée a I'imagerie a 7 Teslas.
Elle consiste en une bascule de 90° sélective ideméations d’'une tranche de tissu. Une fois gee le
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aimantations sont dans le plan transverse (XY)gnadient dit de codage de phase est utilisé pour
induire une dépendance spatiale de la phase demaitions dans I'une des directions du plan.
L’étape suivante consiste a basculer les spins8@@ dans le plan XY au temps TE/2. Le signal de
précession est enregistré au temps TE. Cette é@fmsculement des spins de 180° dans le plan
transverse permet de s’affranchir des effets diimbgénéités locales du champ magnétique principal.
Sans entrer dans les détails, une inhomogénéithamp crée des vitesses de précessions différentes
pour les spins magnétiques au sein d’'un voxel.nllrésulte une décroissance de I'aimantation
macroscopique transverse plus rapide que la déaraie due a la relaxation spin-spin seule. On peut
montrer que ce phénomeéne est corrigé si on lagssedins se déphaser de cette maniére pendant un
certain temps avant de les basculer de 180° damate et de laisser le méme phénoméne de
déphasage se produire pendant la méme durée. taldasnsforme les spins ayant pris de I'avance
dans leurs rotations en des spins ayant un regabldécette avance. Si 'inhomogénéité locale du
champ est stable pendant le temps d’écho, aloratiigpent leurs retards pendant la deuxiémeeparti
de la séquence et tous arrivent en phase au modeeienregistrement du signal. Le second
phénomene de déphasage joue en fait le réle d’phasage des spins qui induisent un signal
maximum dans I'antenne de réception aprés un tdilap®’ou le nom d’ « écho de spins ».

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

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

Les gradients de codage des déplacements induiserdépendance spatiale de la fréequence
de Larmor dans la direction de l'espace ou ils smmpligués. Comme on va le voir, c'est le
déplacement des spins dans cette direction quéresidé. Prenons tout d’abord le cas des voxels
statiques et étudions I'évolution temporelle dadie de précession (ou phase) des spins. Un gtadien
positif induit une accélération de la vitesse décpssion des spins subissant le champ total (champ
principal + gradient) le plus fort par rapport aawtres. Ces spins prennent de lI'avance sur leurs
voisins dans leur rotation dans le plan XY. Pusnsiun second temps, le gradient de codage de
mouvement est inversé et les voisins rattraperpleiment leurs retards. Finalement, I'aire totalesso
la courbe d’évolution temporelle des gradients ttarle, I'effet des MSG sur la phase de voxels
statiques est nul et I'image de phase IRM restedggme en I'absence de mouvements.
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Les séquences IRM mettant a profit la phase du kigneésonance magnétique

Figure 1.3 Séquence MR-ARFI (a gauche) : une péribel gradients sinusoidaux d’encodage du mouvement
(MSG) est ajoutée avant et apres I'impulsion 180@he séquence multitranche spin-écho. lls sonttégpsur
'axe de sélection de tranche lorsque les tranahiesagerie sont orthogonales au faisceau ultrasmnba
fréquence des gradients est entre 75 et 600Hz Edapplications. Des tirs ultrasonores sont syorikés avec

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

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

A®(F) = Ny [] G(1).u(F,1)dt (1.4)

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

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

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

1.3.1.2. Elastographie par IRM

Vibration externe permanente en mode sinusoidal mathromatique

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

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

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

Tableau 1.2. Principales caractéristiques techsigles plaques piézoélectriques en flexion D220-83YB
(Piezo Systems,Inc). Ces données correspondenvaanrs du constructeur pour un montage fixe auxxde
extrémités comme dans notre application. L'utilatconjointe de deux plaques permet d'attendrefare de
blocage d’environ 145 grammes ce qui est supéaeyroids des organes posés sur les plaques.

24



Les séquences IRM mettant a profit la phase du kigneésonance magnétique

Figure 1.4 Données constructeur pour la relatiocé-®éflexion des différentes plaques vibrantesaalogue
lorsqu’elles sont utilisées en fixation Cantileyene extrémité fixe). Comparé a sa taille, la 303@stitue un
bon compromis avec une force de blocage relativerhante et une déflexion maximale sans contrainte
comparable aux modéles 203YB et 103YB pouvant argsér dans I'IRM.

Figure 1.5 Vibreur piézoélectrique basse fréquatédié a I'élastographie par IRM a 7T et son supf2eux
plaques piézoélectriques (en gris) sont reliéeleencentre par un pont en bakélite (marron fontk) piston
dont la forme est adaptée a chaque applicatiocodétau milieu de ce pont et mis en contact aleegdne dans
lequel les ondes doivent pénétrer. Le mouvemeiedtre des plaques se fait de bas en haut.

Acquisition stroboscopique du film de déplacement@

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

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

A(r)=2 (1.5)

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

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

Traitement des données

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

Les cartes présentent par endroits des sauts dee g correspondent a des passages
brusques de +a — en raison de la congruence des mesures d’angisscartes de phases sont donc
déroulées, dans le plan XY et dans le plan ZT. Rela, un algorithme 2D dérivé des méthodes de
traitement des données radars par l'agence spatiatepéenne est utilisé [Costantini 1996].
Idéalement, les mémes méthodes numériques devratentprogrammées en 4D pour faire un
déroulement de phase conjoint tenant compte de lesis/oisins dans lI'espace a 4 dimensions
(XYZT). Cependant, dans la grande majorité des ldgprithme existant s’est avéré suffisant pour
dérouler correctement nos jeux de données.
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Un algorithme 3D d’inversion locale de I'équatiofortdle dans un milieu viscoélastique
permet ensuite de calculer le module de cisaillen@mmplexe en chaque voxel du volume
d’acquisition. Cet algorithme, bien gu’imparfaitneme nous le verrons en 1.5, a montré sa capacité a
guantifier de facon fiable I'élasticité des matéranousin vitro et des tissuex vivoetin vivo. Il est
actuellement utilisé dans des tests cliniques dedanique d’élastographie par IRM sur le seireet |
foie [Sinkuset al.2005a, Sinkugt al.2005b, Sinkugt al.2007, Huwaret al.2008].

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

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

1.3.1.3. Imagerie de la force de radiation acoustique

Déplacement transitoire au sein du milieu

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

Encodage IRM et optimisation

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

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

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

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

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

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

1.3.2.Séquence IRM d’'imagerie de la température

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

Une séquence standard FLASH (pour Fast Low AngleotSéh anglais) sans aucune
modification particuliére est utilisée pour l'image de la température. Il s'agit d’'une séquence
dérivée de la séquence d’écho de gradient. Cejteerée ressemble a la séquence d’écho de spin vue
précédemment mais elle ne comporte pas d'impuls8®i permettant de refocaliser les aimantations.

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

cela permet de gagner du signal.

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

bon compromis a été trouvé avec un angle de 30T.H .gaut 3.5ms, le TR 15ms et I'imagerie d’'une
tranche de 64 par 64 voxels est réalisée toutBl8ms. La résolution est de 0.7mm par 0.7mm dans
le plan avec une épaisseur de coupe de 3mm. @zfteeisce est utilisée dans le dernier chapitre du
manuscrit.

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

On peut montrer que la phase IRDF (en cycles!) ainsi traitée est linéairement relgée
I'élévation de températul@T (en degrés) en tout point par I'équation suivante

AT = 2 (1.6)
ayBy TE

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

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

La littérature donne une valeur d’environ 0.01pgnffour le coefficient thermiqua soit
3Hz/°C a 7T [Vykhodtsevat al.2000]. Les résultats d’expériences préliminairassigiant a mesurer
la variation de la fréquence de Larmor au courgeftwidissement d’eau libre entre 45°C et 25°C sont
présentés sur la figure 1.4. La température absmla& mesurée par un thermocouple compatible
IRM. Le décalage fréquentiel est linéairement lika dempérature avec une valeur expérimentale de

30



Techniques élastographiques

3.10£0.03Hz/°C poua. Cette valeur est utilisée dans tous les traitésnda données de température
de la suite du manuscrit (chapitre 5).

Proton Resonance Frequency Shift (Hz)

- H‘Yr(r:,
™

7 AF=3.100T-46.60

/Tlﬁ

20 25 30 35 40 45 50 T (OC)

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

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

1.4. Techniques élastographiques

1.4.1 Principes généraux en élastographie

1.4.1.1. Généralités sur les mesures d’élasticité

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

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

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

= 9KG

== 1.8
3K+G (1.8)

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

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

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

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

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

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

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

Rappelons ci-apres quelques définitions importantes

DISPERSION

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

ANISOTROPIE

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

NON LINEARITE

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

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

1.4.1.2. Méthodes invasives de mesures des propriétés mépsas

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

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

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

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

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

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

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

Quantitatives ;
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En profondeur.

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

ELASTOGRAPHIE STATIQUE

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

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

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

VIBROACOUSTOGRAPHIE

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

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

35



Chapitre 1

« ACoUSsTIC RADIATION FORCE IMPULSE »

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

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

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

1.4.2.1. Genese de la technique

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

Casl:L«ll <L

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

CAs2:L<L 4l

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

Cas3 il <L <L

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

Casd il % %

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

Cas5:L«ll <L
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L'onde voit tous les détails de la structure. Ltimsnent d’observation permet d’'imager I'onde
de facon satisfaisante en imageant aussi les sléih structure.

CAs6:L <L«

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

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

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

1.5. Problémes inverses — solutions perverses

1.5.1.Généralités sur les problemes inverses

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

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

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

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

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

2, — 12 NTIN N2 NTIN
rf2u = nN?u+(/ + mN(Nu) + w1, K20+ (V+ )1, K(Nu) L.9)
ou u est le champ de déplacemenka densité du matériamle module de cisaillemernit, la second
coefficient de Laméz la viscosité de cisaillement eta viscosité des ondes de compression.

1.5.2.1. Cas du Supersonic Shear wave Imaging

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

mm/s

dx
dt ' ! ) |$1S

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

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

c=

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

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

La vitesse locale trouvée est une vitesse de gretipen une vitesse de phase : c’est
une moyenne pondérée des vitesses de phase dantaroupe de fréquences se

propageant au sein du méme paquet d’ondes.

Les propriétés locales d’'atténuation du milieu eavent pas étre facilement déduites
de la baisse d’amplitude du paquet d’ondes avelistance de propagation. En effet,

cette baisse est due a deux phénomeénes physiqleesgyés:

o la véritable dissipation d’énergie mécanique absoiiar les tissus;

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

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

1.5.2.2. Cas du MRE

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

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

-mw?q= GN?q , ¢=N" u C (1.112)
Les étapes du traitement des données sont lensesva

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

Calcul du rotationnel du champ de déplacement q ;

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

Calcul direct du parametre G* par résolution dgu@tion (1.11) aprés vérification du

bon conditionnement de la matri&:‘:éq;

Filtrage final des cartes obtenues pour éliminevkedeurs aberrantes.

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

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

Dégradation de la résolution spatiale des cartékasticité due aux filtrages et aux
calculs de dérivées. Au final, le calcul des dé&s/én chaque point utilise les valeurs
du champ de déplacement jusqu’a 2 voxels de distenut autour du point considéré.
De l'information distante pollue donc les valeurglakticité obtenues en chaque
point. Cet effet est particulierement grave dasszienes fortement hétérogénes. Ce
point devrait étre présent a I'esprit de la persoqui interpréte les données. Il signifie
que la résolution réelle des données d’élasti@atéutées par le logiciel d’'inversion
n'est pas celle qu'il affiche c'est-a-dire une valpar voxel d’acquisition du champ
de déplacement...La résolution élastique n’est pakeégla résolution d’imagerie.
Danger d'utilisation automatique des filtres spatigui peuvent par exemple mettre
du signal 1a ou il n’y en a pas lorsqu’ils sont liguees sur les données brutes, élargir
des structures anatomiques lorsqu’ils servent erdi traitement, ou encore biaiser
'estimation de [I'élasticitt en modifiant les courbs spatiales du champ de
déplacement local. Ce point est le seul sur lelut#isateur puisse avoir une emprise
lors de I'ajustement des filtres, ce qui peut stevén danger, puisqu’en modifiant les
filtres il peut agir sur le résultat final.

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

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

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

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

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

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

d’élasticité et localisation spatiale de celles-ci.

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

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

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

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

Ce phénomeéne intervient aussi lorsque les chandgsrdercourbures sont dus a des variations
d'élasticité dans le milieu, a fréequence temporéle. Dans ce contexte, réaliser un filtrage spati
identique quelque soit la longueur d’onde localeshpas une solution optimale...il faudrait pouvoir
adapter la largeur spatiale du filtre en fonctien'dlasticité locale...ce qui n’est pas possiblesgue
nous ne la connaissons pas...

4,5
4

335

Gd (kPa)

2
1,5
1
0,5

0

3 !

2,5 1

—o— Gd @ 65Hz
—o—Gd @ 100Hz
Gd @ 65Hz no fft

._/// =>=Gd @ 100Hz no fft

0 0,01 0,02 0,03 0,04 0,05 0,06 0,07

Sigma filtre gaussien{dm) NB: taille pixel=2mm

Figure 1.9. Etude de l'influence de la largeur diuef spatial gaussien utilisé sur les donnéesesret sur les
champs des dérivées du déplacement sur la pagtie du module de cisaillement Gd.

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

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

1.5.3.Un exemple simple en simulation

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

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

Les cartes obtenues pour les parties réelle Gdhaginaire Gl du module de cisaillement,
apres inversion du champ de déplacement sont dsrsugda figure 1.11. Un filtrage gaussien sur un
pixel a été utilisé dans toutes les directions.
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