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Résumé

Les propriétés mécaniques des tissus biologiques sont des parametres importants en méde-
cine : ce sont des biomarqueurs du fonctionnement normal ou pathologique d’un tissu. En
effet, ces propriétés peuvent étre affectées par certaines conditions mécaniques telles que
I’application d’une contrainte externe, comme I’hypertension ou un traumatisme, mais
également par la présence de certaines maladies, telles que le cancer, la fibrose, 'inflam-
mation, la maladie d’Alzheimer, ou bien tout simplement avec I’age.

La palpation réalisée par le médecin permet de discerner ces changements mais ce geste
est qualitatif et ne peut accéder a des organes profonds. L’élastographie-IRM reste une
méthode quantitative, robuste, d’une grande précision, qui permet de sonder 1'élasticité
et la viscosité des tissus. Elle consiste a mesurer le champ de déplacement d’'une onde de
cisaillement induite dans 1’organe ciblé par une technique IRM en contraste de phase. Les
modules viscoélastiques sont alors déduits apres inversion de 1’équation d’onde. Malgré
cela, la justesse de cette technique n’a pas encore été pleinement établie.

L’élastographie-IRM est en cours d’implémentation en routine clinique sur des patients
atteints de maladies hépatiques chroniques ou bien pour caractériser des tumeurs dans le
cas de cancer du sein. L’application aux autres organes protégés, tels que le cerveau ou les
poumons, reste encore du domaine de la recherche a cause de la difficulté d’y induire des
ondes mécaniques (protection naturelle de la boite cranienne ou de la cage thoracique).

C’est dans ce contexte qu’intervient un volet de mon travail de these : la mise en place,
la caractérisation et l'optimisation d’'un systéme induisant des ondes mécaniques dans
les organes profonds. L’approche originale suivie a été d’utiliser les voies naturelles per-
mettant d’amener 'onde de pression aux poumons ou bien a ’encéphale, différente des
approches classiques consistant a traverser les barrieres protectrices. Ce générateur d’onde
de pression nous a permis d’obtenir des amplitudes d’onde allant de 6 pm a 30 pm dans
I’ensemble du cerveau, amplitudes suffisantes afin d’en déduire les modules viscoélastiques
du cerveau entier.

D’autre part, un travail important s’est attaché a la réalisation d’un schéma original de
correction des mouvements du patient en élastographie-IRM. Nous avons mis en évidence
comment ces mouvements peuvent entrainer une discordance des composantes du champ
de déplacement, nécessitant alors d’étre corrigées. La correction proposée est composée
d’une premiere étape dont la finalité est de recaler spatialement 1’ensemble des volumes
acquis, puis d’une seconde étape permettant de rétablir les composantes du champ de
déplacement dans la méme base orthonormée. Nous avons évalué numériquement et ex-
périmentalement le biais induit quand aucunes corrections n’étaient appliquées sur ces
données ainsi que 'apport de ces deux étapes de correction. Un travail préliminaire sur
I'étude de la reproductibilité des acquisitions (phase en particulier) a été nécessaire.

Enfin, 'ensemble des résultats de ces deux volets nous ont permis de réaliser des acquisi-
tions d’élastographie du cerveau complet et d’obtenir des cartes du champ de déplacement
de qualité. Ainsi, nous avons pu montrer la tendance des ondes mécaniques a suivre les di-
rections privilégiées des fibres du cerveau, résultats que nous avons commencé a confronter
aux observations faites en DTT.






Abstract

Abstract

Mechanical properties of biological tissues are important parameters in medicine : they
are normal or pathological function biomarkers of tissue. Indeed, these properties can be
affected by some mechanical conditions such as the application of an external constraint,
like hypertension or trauma, but also by the presence of certain diseases, such as cancer,
fibrosis, inflammation, Alzheimer’s disease, or simply with age.

Palpation performed by the physician can detect these changes but this gesture is qualita-
tive and can not access deep organs. MR-elastography remains a quantitative and robust
method of high precision, which probes elasticity and viscosity of tissues. It consists in
measuring the displacement field of a shear wave induced in the target organ by a phase
contrast based MRI technique. The viscoelastic moduli are deducted after inversion of
the wave equation. Nevertheless, the accuracy of this technique has not yet been fully
established.

MR-elastography is being implemented in routine clinical practice for patients with chro-
nic liver diseases or to characterize tumors in the case of breast cancer. Application to
other protected organs, such as the brain or lungs, is still in research area because of the
difficulty to induce mechanical waves (natural protection of the skull or the rib cage).

It is in this context that a part of my thesis work is involved : the establishment, cha-
racterization and optimization of a system inducing mechanical waves in deep organs.
The original approach was to use anatomical pathways for bringing the pressure waves to
the lungs or the brain, different from conventional approaches of traversing the protec-
tive barriers. This pressure wave generator allowed us to obtain wave amplitudes ranging
from 6 pm to 30 pm in the whole brain, sufficient amplitudes to deduce the whole brain
viscoelastic moduli.

On the other hand, an important work has focused on the realization of an original scheme
of patient motions correction in MR-elastography. We have brought out how these motions
can cause a mismatch of the displacement field components, which need to be corrected.
The proposed correction is composed of a first step whose purpose is to spatially realign
all acquired volumes, then a second step to restore the displacement field components in
the same orthonormal basis. We numerically and experimentally evaluated the bias when
no corrections were applied to these data and the contribution of these two correction
steps. A preliminary work on the study of the acquisitions reproducibility (particularly
phase) was necessary.

Finally, all the results of these two components have allowed us to realize elastography
acquisitions of the whole brain and obtain quality displacement field maps. Thus, we
showed the trend of mechanical waves to follow the brain fibers preferred directions,
results that we started to compare to the observations made by DTIL.
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Introduction

Certaines maladies, telles que la fibrose, les nodules, les tumeurs, les hypertensions ou
bien les traumatismes, modifient 1’élasticité des tissus et sont ainsi depuis longtemps
diagnostiquées in vivo, en particulier par la palpation. Cette pratique est limitée par son
caractere qualitatif, ’acces unique aux organes superficiels et le fait qu’elle soit opérateur
dépendant. Il est possible de quantifier ces propriétés mécaniques en déterminant les
modules viscoélastiques du milieu grace a la rhéologie qui permet de quantifier entre
autre 1’élasticité et la viscosité des tissus. Néanmoins, pour y arriver, il faut pouvoir
observer la réponse du tissu a une contrainte externe. Les premiers essais de quantification
des propriétés mécaniques des tissus biologiques ont été réalisés sur des échantillons de
tissu in vitro. Cette évaluation ne tenait ainsi plus compte de la perfusion tissulaire et du
métabolisme actif bien que ces processus contribuent largement aux propriétés mécaniques
des tissus.

En 1991, I’équipe de Jonathan Ophir [Ophir 91] utilisa I"imagerie ultrasonore pour visua-
liser la réponse du tissu soumis a une contrainte externe in wvivo. Elle introduisit pour
la premiere fois le terme “élastographie” pour désigner une imagerie quantitative de la
distribution du module élastique dans les tissus mous (élastogramme). Malgré la rapidité
d’acquisition des élastogrammes, son faible cofit et son important déploiement, 1’élasto-
graphie par ultrason est limitée par sa faible pénétration dans les tissus, par sa mesure
de D’élasticité de maniére unidirectionnelle ou bidirectionnelle et par l'impossibilité de
mesurer le module de viscosité.

L’imagerie par résonance magnétique est une technique d’imagerie non invasive permet-
tant d’imager des organes profonds de maniere tridimensionnelle. L’équipe de Raja Mu-
thupillai de Mayo Clinic exploita pour la premiére fois 'TRM [Muthupillai 95] pour suivre
les déplacements d’une onde de cisaillement induite dans un tissu et ainsi revenir aux
modules viscoélastiques a partir de I’équation d’onde [Sinkus 05b]. L’élastographie-IRM,
malgré un temps d’acquisition important, permet ainsi de surpasser les limitations de
I’élastographie ultrasonore grace a sa capacité a mesurer les parametres mécaniques dont
le module de viscosité en trois dimensions.

L’¢élastographie-IRM peut étre décrite par trois étapes. La premiere étape consiste a ap-
pliquer une contrainte au tissu sous la forme d’une onde mécanique périodique entre 20
et 200 Hz. La deuxieme étape est 'enregistrement du champ de déplacement, généré au
passage de cette onde mécanique entretenue dans le tissu, par IRM. La séquence IRM
appliquée est sensibilisée au mouvement est synchronisée avec 'excitation mécanique. A
partir de ces cartes de déplacement d’onde acquises, il est possible de revenir aux pro-
priétés mécaniques du tissu par inversion de 1’équation d’onde, établissant la troisieme
étape.



Introduction

Aujourd’hui I’élastographie-IRM est en cours d’implémentation en routine clinique pour
des patients atteints de maladies hépatiques chroniques [Huwart 06] ou du cancer du sein
[Sinkus 00], qui restent des organes avec une facilité d’acces pour I'induction des ondes
mécaniques.

L’application a d’autres organes, tels que le cerveau [Kruse 99, Uffmann 04, McCracken 05,
Xu 07, Klatt 07] ou les poumons [Goss 06, Santarelli 08|, est toujours du domaine de la
recherche a cause de la difficulté d’y induire des ondes mécaniques. C’est dans ce contexte
que s’inscrit ce travail de these. En effet, I'induction des ondes mécaniques dans les or-
ganes protégés se fait actuellement par des transducteurs placés a la surface du corps du
sujet et n’induisant des ondes qu’a travers les barrieres protectrices. Ceci conduit a une
forte atténuation de 'amplitude des ondes mécaniques, rendant impossible la mesure des
modules viscoélastiques dans certaines parties de 'organe étudié [Green 08, Sack 08].

Un générateur d’onde de pression a ainsi été développé au sein du laboratoire et permet
de générer les ondes de cisaillement dans I’ensemble des tissus de 'organisme. Il permet
plus particulierement d’atteindre les tissus protégés en passant par les voies internes et
ainsi limiter 'atténuation de 'amplitude des ondes.

La durée importante pour obtenir un jeu de données en élastographie-IRM augmente
les possibilités de mouvement du sujet durant I'acquisition. Ces mouvements ont pour
conséquence une déformation des composantes du champ de déplacement acquis et donc
des parametres mécaniques calculés erronés. Aujourd’hui il n’existe aucune correction des
données d’élastographie-IRM en post-traitement dans la littérature. Au cours de cette
these, nous avons développé un schéma original de correction de ces mouvements.

Dans ce contexte, nous avons pu réaliser une étude clinique préliminaire sur 1I’élastographie-
IRM du cerveau entier sur volontaires sains.

Le travail abordé dans cette these porte sur le développement, I’évaluation et la validation
de I’élastographie par résonance magnétique par onde de pression guidée. Autour de cet
objectif, plusieurs travaux ont été menés afin d’introduire des ondes mécaniques dans
les organes protégés, corriger en post-traitement les données d’élastographie-IRM durant
lesquelles le sujet aurait bougé et enfin appliquer 1’ensemble pour 1’étude en élastographie-
IRM du cerveau. Ils sont exposés dans ce manuscrit en suivant trois parties et six chapitres.

La premiere partie de ce manuscrit concerne 1’état de 'art de 1’élastographie-IRM et se
divise en trois chapitres dont chacun traite d’une étape de 1’élastographie-IRM. Ainsi le
premier chapitre aborde le suivi par IRM du champ de déplacement généré au passage
d’une onde mécanique entretenue dans le tissu, avec au préalable des rappels sur les bases
physiques de 'IRM. A lissue de cette étape, les cartes du champ de déplacement de
I’onde induite dans le tissu peuvent étre établies. Le second chapitre expose la mesure
des parametres mécaniques a partir de ’équation d’onde et des cartes du champ de dé-
placement. Le dernier chapitre de cette partie traite des différents transducteurs utilisés
par les différents laboratoires permettant d’induire une onde mécanique dans le tissu.
Enfin, ce chapitre décrit le développement et I'optimisation, que nous avons réalisé dans
le cadre de cette these, d'un générateur d’onde de pression guidée permettant d’induire
une excitation mécanique dans ’ensemble du cerveau et des poumons.

La deuxieme partie est dédiée a la correction du mouvement du patient en élastographie-
IRM et est divisée en deux chapitres. Le premier décrit les étapes de la correction de



mouvement que nous avons développée puis s’intéresse au travail que nous avons réa-
lisé pour la reproductibilité des cartes du champ de déplacement acquises. Dans le second
chapitre, nous validons cette correction sur des données d’élastographie-IRM dont le mou-
vement a été numériquement puis expérimentalement simulé. Pour terminer, nous avons
appliqué cette correction sur des données d’élastographie-IRM du tissu cérébral acquises
alors que le sujet avait involontairement bougé.

La troisieme partie est consacré aux résultats que nous avons obtenus en élastographie-
IRM du cerveau par onde de pression guidée sur des volontaires sains. Les directions
privilégiées de 'onde mécanique sont comparées a celles des fibres du cerveau.

Enfin, en annexe sont présentés des travaux connexes auxquels j’ai participé. Ainsi 'an-
nexe B présente 1’élastographie du poumon par résonance magnétique de 1’hélium-3 hy-
perpolarisé et les résultats obtenus. L’administration de I'hélium-3 a nécessité le dé-
veloppement d’une plateforme de ventilation et d’administration de gaz qui est égale-
ment présenté dans cette annexe. Enfin, I'annexe C décrit un protocole de recherche cli-
nique sur I'élastographie-IRM du cerveau qui vise 1’établissement des valeurs normales de
I’élastographie-IRM cérébrale chez des volontaires sains pour réaliser un premier atlas des
modules d’élasticité et de viscosité de cisaillement du cerveau. Ce protocole vise ensuite
a comparer |’élastographie IRM cérébrale d’une part de patients atteints d’une tumeur
gliale et des sujets sains, d’autre part d’un méme patient entre I’hémispheére présentant
la tumeur gliale et I’'hémisphere épargné.
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Chapitre 1

L’'Imagerie par Résonance Magnétique

L’élastographie-IRM a pour finalité de connaitre les parametres mécaniques d’un tissu de
maniere non invasive. Pour cela le champ de déplacement induit au passage d'une onde
mécanique dans le tissu est enregistrée par IRM. A partir de 'équation d’onde, il est alors
possible de revenir aux modules viscoélastiques du tissu. Ce chapitre explique comment ce
champ de déplacement induit dans le tissu peut étre acquis par IRM. Nous commencerons
par introduire les bases physiques de I'TRM. Cela nous permettra ensuite de comprendre
comment une séquence d’IRM peut étre sensibilisée aux mouvements cohérents des spins
et donc aux déplacements induits dans le tissu par 'excitation mécanique périodique.

1.1 La Résonance Magnétique Nucléaire : Bases
physiques

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une modalité d’imagerie non-invasive
basée sur le principe de la Résonance Magnétique Nucléaire (RMN). Le phénomeéne de
RMN fut découvert en 1938 par Isidor Isaac Rabi (prix Nobel en 1944) [Rabi 38] mais fut
mis en évidence par deux groupes indépendants, celui de Purcell & Harvard [Purcell 46|
et celui de Bloch a Stanford [Bloch 46], pour lequel ils eurent le prix Nobel de physique
en 1952. La RMN peut étre décrite comme un phénomene quantique qui se produit pour
certains atomes, dont le spin nucléaire est non nul (paramagnétisme nucléaire), lorsqu’ils
sont placés dans un champ magnétique statique et soumis a un rayonnement électroma-
gnétique. Aujourd’hui ce phénomene est appliqué dans de nombreux domaines, autre que
I'IRM, tels que la biologie, pour I’étude de la structure des protéines, ou la physique de
la matiere condensée, pour la caractérisation de certains matériaux [Décorps 11].

1.1.1 Spin nucléaire soumis a un champ magnétique statique By

D’un point de vue quantique, le phénomeéne de résonance magnétique est associé aux
moments magnétique [iy et cinétique 7 du spin nucléaire. Ceux-ci sont liés par un rapport
de proportionnalité gyromagnétique ~, dépendant du noyau observé.

fiv =7 (1.1.1)
Ce moment cinétique Jy peut également étre caractérisé par Popérateur de spin I, tel
que :
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In = hl. (1.1.2)

Nous prendrons par la suite ’exemple du spin 1/2 car c’est celui que possedent les protons,
seul élément composant le noyau d’hydrogene qui est observé de fagon standard en IRM
a travers, entre autre, les molécules d’eau. Lorsque ce spin nucléaire est plongé dans un
champ magnétique statique B%, aligné selon I'axe 2, I’'Hamiltonien du systeme s’écrit :

H=—j-By=—~hl - By. (1.1.3)

Ce spin 1/2 peut alors étre dans deux états d’énergie possibles, correspondant aux deux
états de spin :

vhBy

Eil/Z = :t (114)

Cette différence d’énergie traduit une levée de dégénérescence du systéme (effet Zeeman
[Zeeman 97]) (Figure 1.1.1).

WE
M;=-1/2
AFE =~hB
M; = —|—1/2
Etat le plus stable
B=0 Bo B

FIGURE 1.1.1 — Levée de dégénérescence d’'un spin 1/2 plongé dans un champ magnétique
By par effet Zeeman

La présence du grand nombre de noyaux d’hydrogene dans le corps humain (1,28 - 10!
dans un volume élémentaire de (2 x 2 x 5) mm?®) permet de considérer la valeur moyenne
des orientations des spins nucléaires (M = N - (j1) €, avec N, le nombre de spins), permet-
tant ainsi de decrlre ce phénomene d’'un point de vue classique. Ce moment magnethue
macroscopique M est également associé a un moment cinétique moyen J tel que M = VJ
L’évolution d’un tel systeme peut étre décrite classiquement a partir du théoreme du
moment cinétique :

A L
— = MAB, (1.1.5)
dM L
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On obtient alors pour les trois directions de 1’espace :

dM. dM, dM.
* — ~M,B Y — —yM,B, et £ =0. 1.1.7
at o at e © dt (1.L.7)
En posant
M, = M, +iM,, (1.1.8)
on obtient :
dM
dtL = —iyM, By. (1.1.9)

Le systeme différentiel 1.1.7 est caractéristique d’'un mouvement de précession de 'ai-
mantation autour de 'axe Z’ a la fréquence angulaire Qy = vB, (Figure 1.1.2). Il a pour
solution :

M (t) = M (0)-e ™" et M,(t) = M.(0), (1.1.10)

avec M, 'aimantation transversale et M., 'aimantation longitudinale.

La phase de I'aimantation a U'instant ¢ est ®(t) = € - .

Z

X

FIGURE 1.1.2 — Mouvement de précession de ’aimantation M autour du champ EO selon
I'axe 7 a la fréquence g

Si 'on considére un repere tournant autour de I'axe Oz a la vitesse angulaire €2, on a
alors :

dM — g — —

ce qui est équivalent a considérer que le systeme de spins est soumis dans ce référentiel
au champ fictif, tel que :

—

. .0
Bfia = Bo+ —. (1.1.12)
v
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Dans ce référentiel, la précession s’effectue a la fréquence angulaire & = —yByie = Q9 —12,
permettant de réécrire I’équation du mouvement ainsi :

—

dM — —
— = YM A Bjicr. (1.1.13)

1.1.2 Signal de précession libre

L’équation 1.1.4 montre que, d’un point de vue quantique, si 'on ajoute une onde élec-
tromagnétique b, de fréquence vy et orthogonale a By telle que :

hvy = AE = ~vhB,, (1.1.14)

avec une fréquence angulaire |Q| = |y| By (Equation de Larmor), I'onde électromagné-
tique est absorbée par le systeme de spins, se traduisant par des transitions entre les deux
niveaux d’énergie (nutation de Rabi) : c’est le principe de résonance magnétique.

L’onde électromagnétique by est émise par une antenne, dans laquelle est placée 1’échan-
tillon, sous la forme d’une impulsion radiofréquence (RF).

Dans 'approche classique, I'introduction du champ by peut facilement étre faite dans le
référentiel (X’,Y’,Z), tournant a la fréquence angulaire € tel que By = 0, et que by soit
a la fréquence angulaire €1, dite de Larmor :

—— = M A (Bia + by), (1.1.15)
Cela se traduit par la bascule de 'aimantation M dans le plan transversal (X,Y"), d'un

angle a = || by7 qui dépend donc du temps d’application 7 et de 'amplitude du champ
by (Figure 1.1.3) .

Y/

FIGURE 1.1.3 — Bascule de I'aimantation M lors de I’application de ’onde radiofréquence
by selon (O, X') dans le plan transversal (X’,0,Y’)
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1.1 La Résonance Magnétique Nucléaire : Bases physiques

Excité, le systeme tendra a retourner vers son état d’équilibre thermodynamique suivant
une précession libre amortie ou FID (Free Induction Decay). Ce retour a ’équilibre est
associé¢ a I’émission d'une onde électromagnétique. La durée de I'impulsion RF étant gé-
néralement courte devant les temps de relaxation du systeme, il est possible de considérer
ce retour a 1’équilibre a la fin de 'impulsion RF, lorsque le champ b1 est éteint.

Pour I'aimantation longitudinale, le retour a 1’équilibre s’effectue selon la loi :

M. (t) = My — (My — M.(0))e” 1), (1.1.16)

avec 17 le temps de relaxation longitudinal, M, la valeur de 'aimantation a 1’équilibre
thermodynamique et M,(0) Paimantation longitudinale initiale. La relaxation longitudi-
nale, T}, est également appelée relaxation spin-réseau car le retour a 1’équilibre s’effectue
par échange d’énergie entre le systeme de spin et son environnement. L’évolution de M,
est présentée sur la figure 1.1.4 pour différents constituants pour lesquels 7 prend des
valeurs comprises entre 240 ms (graisse) et 3000 ms (eau).

Pour 'aimantation transversale, le retour a 1’équilibre suit la relation suivante :

ML()] = (| ML(0)] - e 75), (1.1.17)

avec Ty le temps de relaxation transversale et M (0), ’aimantation transversale initiale. La
relaxation transversale, T, est également appelée relaxation spin-spin car la présence de
spins situés dans d’autres molécules et précessant a des fréquences différentes entrainent,
par interaction, une perte de cohérence des spins nucléaires et donc une diminution de
I’aimantation transversale. L’évolution de M, est présentée a la figure 1.1.4 pour les
différents constituants présentant un 75 allant de 85 ms (graisse) a 3000 ms (eau).

Eau T2=3000 ms
Substance grise T2=100 ms

V // Substance blanche T2=90 ms
Graisse T2=85 ms
08 0.8
Eau T1=3000 ms
Substance grise T1=810 ms
Substance blanche T1=680 ms
Graisse T1=240 ms
T | " \
0.4 0.4

0.2 - 02

Mz/MO
Mp/MO

o . 2 3 2 s s 7 s s 0 0 05 1 15 2 25 3 35 4 45 5
temps (s) temps (s)

F1GURE 1.1.4 — Retour a I'équilibre de I’aimantation selon ’axe longitudinal, M, et selon
I'axe transversal, M|, pour 'eau et des tissus de différents T} (& gauche)
et Ty (a droite), a 37°C et 1,5T

En insérant les termes de relaxation dans I’équation de mouvement 1.1.15, on obtient :

—— =M A (B, + b)) — R(M — My), (1.1.18)
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T% 0 0
ou R est la matrice de relaxation R = 0 T% 0
0 0 T%

On obtient alors les équations de Bloch :

dMy Mg,
{ diy(t): ( (t)NB t) TZ(U

BE = (M) A B(n) + Mgl

(1.1.19)

—

avec B(t) = Byi(t) + by.

1.2 Encodage spatial de I'information

Si le champ magnétique varie dans l'espace alors la fréquence de résonance d’un spin
devient dépendante de sa position dans ce champ et il devient possible de remonter, par
la fréquence du signal de RMN, a 'origine spatiale du signal. L’idée d’utiliser le phénomeéene
de RMN pour réaliser de I'imagerie est venue en 1973 indépendamment par Paul Lauterbur
[Lauterbur 73] et Peter Mansfield [Mansfield 73]. L’imagerie par résonance magnétique a
pu par la suite rapidement se développer grace a ’application de la transformée de Fourier
par I’équipe de Richard Ernst en 1975 [Kumar 75].

1.2.1 Encodage de la position spatiale

Si 'on ajoute un gradient dépendant du temps é(t) qui modifie le champ statique tel
que B(7t) = (By + G(t) - 7) - €2 avec €2, le vecteur unitaire selon l'axe z, la fréquence
de précession d’un spin situé au point de coordonnée 7 dans le référentiel tournant a la
fréquence €1y s’écrit alors :

w(F t) = —v-G(t) -7 (1.2.1)

Ainsi, la phase du signal recu a l'instant ¢ devient :

t
O(rt) = —7/ G(t)-7-dt. (1.2.2)
0
En posant :
v (T4
=—" G(t) - dt 1.2.3
= | éw-ar (123)
la phase peut se réécrire ainsi :
(7 t) = —27k(t) - T (1.2.4)

Si m(7) est aimantation de '’échantillon de volume V. , alors le signal requ par l’antenne
s’écrit :

oc// Vem(f’)~sin(a) e~ 2mik(O T By (1.2.5)

12



1.2 Encodage spatial de I'information

avec «, I’angle de bascule de I'aimantation.

Ce signal regu a l'instant ¢ est donc proportionnel a la transformée de Fourier de I’aiman-
tation, a la fréquence spatiale k(t). La production de I'image consiste alors a appliquer la
transformée de Fourier inverse a s(7, k(t)).

L équation 1.2.3 permet de déterminer les valeurs des vecteurs gradient G (t) afin d’établir
la trajectoire k(t), pour I’échantillonnage de I'image dans 'espace réciproque de Fourier :

di(t) = —= - G(t)dt. (1.2.6)
2

Comme énoncée dans I’équation 1.1.10, 'aimantation transversale est complexe et la dé-

tection du signal RMN en phase et en quadrature permet 'acquisition d’une image com-

plexe qui peut étre visualisée selon son module et sa phase (Figure 1.2.1). Par la suite,

nous parlerons indifféremment de carte ou d’image de phase.

(V') SMmpow

(uerper) aseyq

FIGURE 1.2.1 — Images du module (a) et de la phase (b) de la téte et du cou d’un volon-
taire en coupe sagittale obtenues par IRM

Pour pouvoir échantillonner completement les plans ou les volumes de Fourier et donc
obtenir des images par résonance magnétique, des séries d’impulsions radiofréquences
et de gradients de champ magnétique pour l'’encodage spatial doivent étre appliquées
successivement : ce sont les séquences IRM.

1.2.2 La séquence d’écho de spin

La premiere séquence décrite ici est la séquence d’écho de spin. Cette séquence a été
développée par Erwin Hahn en 1950 [Hahn 50] et permet de limiter les effets des inhomo-
généités de champ magnétique sur la relaxation de I’aimantation transversale (T:""). En
effet la relaxation transversale Th est accélérée par les inhomogénéités du champ g() pro-
venant d'une part de 'aimant, et d’autre part des différences de susceptibilité magnétique
de I’échantillon. Ainsi ce temps de relaxation effectif 735 devient :

13
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1 1 1

;T T (1.27)

La séquence d’écho de spin se décompose ainsi (Figure 1.2.2) : une premiere impulsion RF
bascule 'aimantation d’un angle a. A cause de I'inhomogénéité du champ magnétique,
les spins, précessant a différentes fréquences, vont commencer a se déphaser les uns par

rapport aux autres. Au bout d’un temps appelé %, une seconde impulsion RF est ap-

pliquée selon I'axe ¥ pour basculer I'aimantation transversale de 180° et inverser ainsi le

signe de M,,. Cette seconde impulsion a pour effet de permettre le rephasage des spins au

bout d’'un méme temps %, comme si cette impulsion avait inversé le temps. Lors de la

refocalisation des spins, il s’en suit 1’émission d’un écho de spin au temps d’écho T'E qui
sera enregistré par 'imageur.

) Z 7z 7z 7z
BU
«Q
=Y’ (0] —_\\ Y’ //— O -V /
0 M v, M v M 0 v
M
b1 b:
X/ X/ X/ XI

Impulsion % Déphasage des spins Impulsion 7 Refocalisation des spins

=> Echo de spin

FIGURE 1.2.2 — Représentation de ’évolution d’'un isochromat (ensemble de spins réso-
nant & la méme fréquence) au cours de la séquence d’écho de spin avec

_
@ =3

La figure 1.2.3 présente le chronogramme d’une séquence d’écho de spin 2D (permettant
également l'acquisition de plusieurs coupes 2D). Ce chronogramme permet 1'acquisition
du plan de Fourier selon un parcours cartésien de la facon suivante : un premier gradient,
dit gradient de sélection de coupe (Gg, S pour slice), est appliqué pendant la premieére
impulsion RF permettant de sélectionner la coupe, a savoir I’ensemble des spins en réso-
nance avec I'impulsion émise (étape A). Une fois le plan 2D choisi, un gradient d’encodage
de la phase (Gp, P pour phase) permet d’encoder les colonnes en déphasant les spins par
rapport a leur position le long de 'axe du gradient Gp. Le gradient d’encodage de la
fréquence (G, M pour mesure), lui, réalise 'encodage des lignes en modifiant la vitesse
angulaire w des spins en fonction de leur position le long de 'axe des lignes (étape B). La
combinaison de ces deux gradients et de I'impulsion 7m permet de sélectionner une ligne
(équation 1.2.6) (étape C). Lors de I’écho de spin, le gradient de fréquence G, également
appelé gradient de lecture (ou de mesure), est appliqué et permet d’enregistrer une ligne
du plan de Fourier (étape D). Cette série d’impulsions de radiofréquence et de gradients
constitue le motif principal d’une séquence d’écho de spin. Elle est alors répétée en fai-
sant varier 'amplitude du gradient d’encodage de la phase au bout d’un temps dit de
répétition TR afin d’enregistrer ’ensemble des lignes du plan de Fourier.
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1.2 Encodage spatial de I'information

TR

// _/_\ * ‘TR
L / R 24

FID Echo de spin
A B :C: D

F1GURE 1.2.3 — Chronogramme de la séquence d’écho de spin, avec la représentation des
différentes étapes (A, B, C et D) du chronogramme pour le parcours du
plan de Fourier (a droite). A chaque temps de répétition TR, la séquence
est renouvelée en modifiant les gradients d’imagerie afin d’enregistrer ’en-
semble des lignes du plan de Fourier sélectionnée et 1’ensemble des plans
de Fourier constituant le volume 3D a imager.

1.2.3 La séquence d’écho de gradient

L’inconvénient de la séquence d’écho de spin est que le temps d’acquisition peut étre
trop long selon l'image a acquérir. Si les inhomogénéités de champ magnétique dans
I’échantillon n’empéchent pas 'exploitation des données alors obtenues, une facon de
réduire ce temps est de supprimer la deuxiéme impulsion RF 7 (Figure 1.2.4), permettant
de diminuer le TE et donc, pour un nombre de coupes identiques, diminuer le TR. Le
principal intérét de la séquence d’écho de gradient est le gain de temps possible.
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< TR R
RF
Gs
Gp
Gum
Signal
Echo

FI1GURE 1.2.4 — Chronogramme de la séquence d’écho de gradient : semblable au chro-
nogramme de la séquence d’écho de spin, elle est caractérisée par 1'ap-
plication d’un premier lobe de gradient de fréquence GGj; permettant le
déphasage des spins qui sont alors refocalisés en inversant le lobe du gra-
dient afin de produire un écho de gradient.

1.2.4 Le rapport signal a bruit en IRM

Le bruit sur la mesure d’un signal RMN est dii a de nombreuses sources telles que 1’agita-
tion thermique des charges électriques dans les conducteurs de 'antenne et de 1’échantillon
ou bien par le couplage de I'antenne avec diverses sources électromagnétiques. La qualité
de I'image peut étre évaluée en partie par son rapport signal a bruit (RSB).

Ce rapport est proportionnel a 'aimantation m(7) de I’échantillon de volume V4, au temps
d’acquisition T, tel que :

_TE
m(f) : VE) Tacq e T2*

RSB o v : (1.2.8)
Vak(7T - -R /BP

avec R, la résistance due a I’antenne et a 1’échantillon, kg, la constante de Boltzmann, T,
la température et BP, la largeur de la bande fréquentielle utilisée [Hoult 79].

Nous verrons plus loin (4.2.1.1) la méthode que nous utilisons pour mesurer le RSB sur
une image en module.

1.3 L’Elastographie par Résonance Magnétique

L’¢élastographie par Résonance Magnétique a été introduite en 1995 par Raja Muthupillai
a Mayo Clinic [Muthupillai 95]. Pour cela, une technique d’TRM par contraste de phase
[Moran 82| sensibilisée au mouvement a été développée. L’élastographie-IRM comporte
trois grandes étapes : la premiere consiste a introduire une onde de cisaillement dans le
tissu a observer ; la seconde, a imager la propagation de I'onde de cisaillement dans le tissu,
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1.3 L’Elastographie par Résonance Magnétique

c’est-a-dire son champ de déplacement ; et la derniere étape a pour but de remonter
aux parametres mécaniques a partir de I’équation d’onde dans un milieu viscoélastique.
Cette partie introduit la deuxieme étape a savoir I’enregistrement par IRM du champ de
déplacement induit par une onde mécanique se propageant dans un tissu.

Dans un premier temps, l'encodage d’'un mouvement cohérent par IRM sera présenté,
permettant ainsi d’introduire le principe de la séquence d’élastographie-IRM. Ensuite, les
deux séquences utilisées dans ce travail de theése seront décrites : la premiere basée sur
une séquence d’écho de spin standard et la seconde sur une séquence d’écho de gradient
combinée au principe d’élastographie fractionnée. Nous conclurons en présentant les autres
séquences utilisées par les différents laboratoires.

1.3.1 Encodage du mouvement

Il est possible de rendre une séquence d’'IRM sensible au mouvement cohérent des spins
en appliquant deux gradients de champ magnétique intenses, typiquement de durée et
d’amplitude identiques mais de signes opposés, appelés gradient bipolaire ou bien gradient
d’encodage du mouvement (GEM). En effet, lors d’une séquence d’imagerie standard, les
spins statiques sont uniquement sous l'influence du champ magnétique local, tandis que
les spins se déplacant sont, au contraire, perturbés par les différents champs magnétiques
des différentes zones traversées. Pour pouvoir quantifier ce mouvement, des gradients de
champ magnétique bipolaires sont ajoutés a une séquence d’imagerie. Par exemple dans le
cas de I'utilisation d’une séquence d’écho de gradient, un gradient bipolaire est placé apres
I'impulsion RF : les spins immobiles sont alors déphasés par le premier lobe du gradient
puis rephasés par le second, tandis que les spins mobiles se déplacant a vitesse constante
durant 'application des deux lobes du gradient acquierent une phase proportionnelle a
leur mouvement cohérent (Figure 1.3.1). Ainsi, plus les spins sont mobiles, plus ils sont
déphasés.

@ Signal

w |

GEM

Spins mobiles a vitesse constante :

" déphasage

F1GURE 1.3.1 — Représentation de 1’évolution de la phase des spins statiques et mobiles a
vitesse constante dans un gradient de champ magnétique au cours d'une
séquence d’écho de gradient. Les spins immobiles se refocalisent lors de
I’écho tandis que les spins mobiles le long du gradient de champ magné-
tique se déphasent. L’amplitude du signal résultant est atténuée et la
phase est non nulle.
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Chapitre 1 L’Imagerie par Résonance Magnétique

Pour générer un champ de déplacement dans les tissus, une onde mécanique sinusoidale
continue est appliquée. Elle impose un mouvement périodique de fréquence d’excitation
angulaire w,,. aux spins du tissu, autour d’une position d’origine 7, telle que la position
d’un isochromat (ensemble de spins résonant & la méme fréquence) devienne :

7(t) = 7% + Ag cos(k - F — Wege - t +0), (1.3.1)

avec /To I'amplitude de déplacement de l'isochromat et 6, sa phase initiale.

Ce mouvement cohérent est encodé sur la phase du signal (cf équation 1.2.2) :

Teem . Teem .
CI)(F, TGEM) = —")/(7’_6 . / GGE'M(t)dt + Ao . / GGEM . COS(k.F— wem.t + 9) . dt),
0 0
(1.3.2)
avec Tgpy, la période du gradient bipolaire.

Pour un gradient bipolaire pendant le temps Tggas, de forme sinusoidale de fréquence

angulaire wepy = 22—, le premier terme de 1’équation est nul : Tapm G (D) dE =
Teem 0

fOTGEM Acp. cos(wapmt)dt = 0. Le déphasage des spins est alors uniquement dépendant
du mouvement des spins dans la direction de I'application du gradient d’encodage de
mouvement : $(r), ) = Ay - fOTm Gapur - COS(E.F— Wezet + 0) - dt). Si l'on considere la
séquence présentée a la figure 1.3.2 développée par Mayo Clinic ou des gradients bipolaires
trapézoidaux sont appliqués pour ’encodage du mouvement, a la méme fréquence que
I'excitation mécanique wggpy = Wese, le déphasage accumulé devient alors :

o 2’Y]\],-Temcfi'GEM
m

®(7,0) Agsin(k - 7+ 0), (1.3.3)
avec 1oz = % et N, le nombre de cycles de gradient bipolaire. Le déphasage observé du
signal RMN est proportionnel a 'amplitude du déplacement Ag, a 'amplitude du GEM
Agem et au nombre de cycles N de GEM. Cette dépendance en N permet d’accroitre la

sensibilité aux amplitudes de déplacement en accumulant la phase associée au mouvement
[Muthupillai 95].
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Excitation N /‘\T_Lf\ JAAWANA
mécanique VVVVV VYV

GEM

FIGURE 1.3.2 — Chronogramme de la séquence d’élastographie développée par Mayo
Clinic en 1995, basée sur une séquence d’écho de gradient. L’ex-
citation mécanique est synchronisée avec les gradients d’encodage
de mouvement (GEM) appliqués le long d'un des trois axes d’en-
codage (rectangle gris) et qui sont sous la forme : GEM(t) =

Teac
+|GEM|, (n—1)Tepe < NTppe < (2n — 1)77 ot n € [1,N]. Pl
—|GEM|, (2n—1)Tgs < NT,p0 < nTppe

sieurs valeurs du déphasage 6 entre ’excitation mécanique et les GEM
sont imposées afin d’acquérir le champ de déplacement a différents ins-
tants du cycle oscillatoire de I'excitation mécanique.

1.3.2 La séquence d’écho de spin modifiée

De nombreuses séquences peuvent étre modifiées et étre rendues sensibles au mouve-
ment en y ajoutant des gradients d’encodage de mouvement, et donc étre utilisée pour
I’élastographie-IRM. La séquence qui a été principalement utilisée dans ce travail de these
est une séquence d’écho de spin standard modifiée par 'ajout de GEM [Sinkus 00] (telle
que celle de la figure 1.3.2) dont le chronogramme est présenté a la figure 1.3.3. Sur cette
séquence d’écho de spin modifiée, deux GEM sont appliqués de part et d’autre de I'im-
pulsion 7 et ont la méme forme et la méme période que 'onde mécanique induite dans le
tissu :

éGEM(t) = A»GEM : cos(wemt). (1.3.4)

Le déphasage associé au mouvement est enregistré le long des trois axes d’encodage (M,
P et S) en commutant 1'axe d’application des GEM a chaque acquisition. Cela permet
d’acquérir les trois composantes du champ de déplacement @. Le déphasage, en prenant
par exemple I’encodage selon I'axe de la mesure, M, devient :

O(zp,0) =7 Tewe - AGEM 2y, - Aoy, - COS(K - xpr + 6). (1.3.5)

Pour chaque axe d’encodage, plusieurs points de mesure au cours de la période du dépla-
cement sont réalisés. Pour cela, I'excitation mécanique est déphasée par rapport au GEM
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Chapitre 1 L’Imagerie par Résonance Magnétique

de #. Ainsi, le champ de déplacement est acquis a différents instants du cycle oscillatoire
de l'excitation . Le nombre de dynamiques dans la séquence est utilisé pour cela.

A partir des cartes de phase ®(7,6) acquises, il est possible de remonter au champ de
déplacement u(7,0) de 'onde mécanique induite dans le tissu et ainsi obtenir les cartes
de champ de déplacement, tel que :

@(7,0) = Agsin(k-7+0) (1.3.6)
o(,0)
/VTexchEM,‘

i\ PPN DA
wwvvvvvvvvvv

™

.oa [

F1GURE 1.3.3 — Chronogramme de la séquence d’élastographie basée sur une séquence
d’écho de spin modifiée par 'ajout de deux gradients d’encodage de mou-
vement sinusoidaux dont la durée est égale a la période mécanique (en
rouge). L’onde mécanique induite dans les tissus est synchronisée (7.;.)
et déphasée successivement avec les GEM d’un angle 6.

Un inconvénient de cette séquence concerne les tissus pour lesquels la relaxation transver-
sale est inférieure au temps d’écho, T, < TE. En effet les interactions spin-spin peuvent
entrainer un déphasage important durant et entre les gradients d’encodage de mouvement.
Un moyen d’y pallier est d’augmenter la fréquence de 'onde mécanique we,. car celle-ci
impose les TE et TR de la séquence. La diminution de T,,. permet ainsi de diminuer la
valeur du TE.

Un autre inconvénient de cette séquence est sa durée d’acquisition, car celle-ci est dépen-
dante de la fréquence d’excitation (les TE et TR dépendent de la période de I'excitation
mécanique). On envisagera alors d’utiliser d’autres séquences d’élastographie, comme la
séquence d’écho de gradient multifréquence, permettant la diminution du temps d’acqui-
sition.
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1.3.3 La séquence d’écho de gradient multifréquence

L’autre séquence que nous avons utilisée au cours de ce travail est basée sur une sé-
quence d’écho de gradient. Son implémentation a pour but non seulement de réduire le
temps d’acquisition mais également de réaliser une acquisition multifréquentielle de ’'onde
mécanique. Cette séquence a été développée par I’équipe de Ralph Sinkus au centre de Re-
cherche Biomédicale Bichat-Beaujon [Garteiser 13]. Elle utilise le principe de 1’élastogra-
phie fractionnée [Rump 07, Klatt 07], c’est-a-dire que le temps d’écho TE de la séquence
est réduit et inférieur a la période d’excitation mécanique T,,.. Ceci impose donc un seul
gradient bipolaire d’encodage de mouvement trapézoidal dont la fréquence wggys n’est
plus égale a la fréquence de I'excitation mécanique we,.. Ainsi, 'encodage du mouvement
n’est réalisé que pendant une fraction du cycle de 'excitation mécanique ce qui permet
de réduire le temps d’acquisition et conduit & une grande sensibilité spectrale.

Pour maintenir les conditions de stationnarité de 'onde mécanique au cours de 1’acquisi-
tion IRM, I’élastographie fractionnée impose un nombre entier N de TR dans une période

d’excitation mécanique T,,. = N-TR. Le déphasage observé dans ce cas pendant le n-iéme
TR est :

nTR
d, = 7/ Gaenm - Ao sSin(Wege - t + 0). (1.3.7)
(n—1)-TR
En posant N =1, ¢ = TTGi’fLM, avec Tapy = wz;’M et 0 =m(1 —q), alors :
B =y Aagny - Ao Togpny - ST-0) (1.3.8)
=7 AGEM - A0 LGEM 7T(1—q2)’ ..

et montre que le déphasage accumulé est maximum lorsque ¢ = 0.84, donc lorsque la
période du GEM est inférieure a la période de I'excitation mécanique.

La séquence d’écho de gradient de la figure 1.3.4 illustre le concept d’encodage fractionné.
Afin d’optimiser le temps d’acquisition, la séquence est divisée en “blocs” d’imagerie
(en violet sur la figure) et chaque bloc couvre un nombre entier de période de 'excitation
mécanique T,,.. Un bloc comprend un nombre entier de “shots” (en gris) qui correspondent
a lexcitation RF, I'encodage et la lecture d’une ligne du plan de Fourier. Ainsi pour un
bloc, une ligne k,, du plan de Fourier est acquise pour un ensemble de coupe (le nombre de
coupes acquises pendant un bloc dépend de la fréquence d’excitation de ’onde mécanique).
Comme les coupes sont acquises pour différents moments de 'excitation mécanique, un
décalage d (en rouge) est ajouté a la fin d’un bloc pour acquérir le champ de déplacement
de l'onde de cisaillement a différents instants du cycle oscillatoire en décalant le début du
bloc par rapport a l’excitation mécanique.

Il est également possible d’appliquer une excitation mécanique multifréquence constituée
de deux ou trois fréquences harmoniques. Il est alors possible de remonter aux parametres
mécaniques associées a chaque fréquence en appliquant une transformée de Fourier. En
effet, comme cela sera décrit dans le prochain chapitre, les parametres mécaniques calculés
sont dépendants de la fréquence d’excitation.

Tout comme la séquence d’écho de spin modifiée, '’ensemble du volume est acquis trois fois
en modifiant a chaque fois I’axe d’application du GEM pour acquérir les trois composantes
du champ de déplacement.

En revanche, la cohérence de phase entre les shots d’imagerie et 'excitation mécanique
entraine un encodage partiel du mouvement par les gradients d’imagerie. Une quatrieme
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acquisition de référence est alors réalisée avec les GEM mis a zéro et en conservant I’exci-
tation mécanique. Une premiere étape lors du calcul des parametres mécaniques, en post
traitement, consiste a soustraite cette derniere carte aux cartes de phases acquises avec
les GEM permettant d’éliminer la contribution des gradients d’imagerie a ’encodage du
mouvement. Cette premiere étape permet également de palier I’absence d’impulsion de
rephasage 7 et de réduire ainsi la sensibilité de la technique aux inhomogénéités du champ
magnétique.

Monofréquence

/\/\/\/\/\ / /\/\/

AHEHAEHE BHAHARSE AR

v

F1GURE 1.3.4 — Chronogramme de la séquence d’écho de gradient multifréquence déve-
loppée par I’équipe du centre de Recherche Biomédicale Bichat-Beaujon.
La séquence ne présente plus qu'un seul gradient bipolaire d’encodage
de mouvement (GEM) dont la durée Tgpys est inférieure a la période
d’excitation de I'onde mécanique T,,.. Lors d'un TR, plusieurs “shots”
(rectangle gris : excitation RF, encodage et lecture) sont acquis et enre-
gistrent chacun la méme ligne k,, d'une coupe différente s,. Un délai o
est ajouté a la fin de chaque TR afin d’imposer un écart de phase 6 entre
le GEM et 'onde mécanique, ce qui permettra d’acquérir I’ensemble des
dynamiques d,, (instants au cours du cycle oscillatoire).

A cause de la suppression du deuxiéme gradient bipolaire pour ’encodage du mouvement
ainsi que l'utilisation de l’encodage fractionnaire, I’accumulation de la phase du signal
est diminuée, rendant la séquence moins sensible aux tres faibles amplitudes. Néanmoins,
cette séquence permet de réduire le temps d’acquisition jusqu’a un facteur 5 par rapport
a la séquence d’écho de spin présentée plus haut, aspect non négligeable, et a réaliser
une acquisition multifréquentielle. De plus, le temps d’écho TE est fortement réduit,
permettant ainsi d’augmenter le rapport signal & bruit (cf équation 1.2.8).

1.3.4 Autres séquences et conclusion

A la fin de la section 1.3.2, il est dit que la séquence d’écho de spin avait comme inconvé-
nient un temps d’acquisition important. Un moyen d’accélérer cette séquence est d’utiliser
I'imagerie d’écho planaire ou Echo Planar Imaging (EPI). Cette derniére repose sur une
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séquence d’écho de spin standard mais au moment de la lecture du signal, le gradient de
lecture est appliqué en continu de fagon alternée avec un incrément du gradient de phase,
permettant ainsi d’acquérir ’ensemble du plan de Fourier avec un seul écho de spin. Cette
approche peut étre utilisée en élastographie-IRM avec un GEM [Braun 02, Kruse 06] et
permet ainsi d’avoir une accélération du temps d’acquisition d’un facteur 10 [Huwart 08|
par rapport a la séquence d’écho de spin standard. Cette séquence est cependant sensible
aux inhomogénéités du champ magnétique entrainant des artéfacts qui se traduisent par
des distorsions géométriques sur 'image.

Une autre séquence permettant de réduire le temps d’acquisition utilisée en élastographie-
IRM est la séquence balanced Steady-State Free Precession (bSSFP) [Carr 54]. C’est une
séquence d’écho de gradient rapide, dont le temps de répétition est inférieure a la relaxa-
tion transversale 7T5. Cela induit 1’établissement d’un état stationnaire des aimantations
longitudinale et transversale. Il faut évidemment que le déphasage subi par les spins reste
constant. Pour cela, un gradient de phase est appliqué avant I'impulsion RF qui sera
compensé apres I'impulsion par un autre gradient de phase de méme largeur mais d’am-
plitude opposée. Ainsi, le déphasage associé a ce gradient sera nul sur TR, on parle de
“rembobinage” de la phase. Cette séquence est dite équilibrée (balanced) car le signe de
I’angle des impulsions RF' est alterné a chaque TR. L’intégrale des gradients a la fin du
TR est donc nulle, ainsi que le déphasage associé. Cependant il peut subsister un dépha-
sage dii a la présence d’inhomogénéité de champ produisant des bandes noires sur I'image
[Rump 06, Klatt 06, Bieri 06].

Un grand nombre de séquences standard sont utilisées en élastographie en y ajoutant des
gradients d’encodage de mouvement [Robert 09]. Le champ de déplacement de 'onde est
acquis au choix en 1D, 2D ou 3D. La sélection de la séquence et de la dimension du champ
de déplacement acquis est faite selon I'organe a étudier, I'application de l'excitation (avec
ses conditions aux limites) et surtout Ialgorithme utilisé pour la mesure des parametres
mécaniques.

Dans ce travail de these, deux séquences d’élastographie-IRM sont utilisées. La premiere
séquence est celle en écho de spin qui supprime les inhomogénéités de champ rencontrées
lors des séquences en écho de gradient et permet ainsi d’éviter des distorsions dans les
cartes de déplacement acquises. La deuxiéme séquence est celle en écho de gradient frac-
tionnée permettant de réduire le temps d’acquisition d’un facteur 5 et obtenir ainsi une
durée d’acquisition plus acceptable lors d’études sur sujets sains et a terme sur sujets
malades (un cerveau entier est acquis un 45 min avec la séquence en écho de spin contre
10 min en écho de gradient). Ces deux séquences sont comparées dans I’Annexe A.
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Chapitre 2

Calcul des parametres mécaniques

Ce chapitre présente les algorithmes utilisés pour calculer les parametres mécaniques des
tissus a partir des données acquises en élastographie-IRM. Pour cela nous introduirons,
dans un premier temps, quelques notions de mécanique des milieux continus nous per-
mettant de comprendre le comportement des tissus lorsqu’une excitation mécanique y
est induite. Un grand nombre de notations seront introduites et sont consignées dans le
tableau ci-dessous.

La convention que nous suivrons sera : v représente un vecteur (ou tenseur d’ordre 1)
équivalent a ¥. v représente un tenseur d’ordre 2 et v, un tenseur d’ordre 4.

Notation Description

Tenseur des contraintes (Pa)

Tenseur des déformations de Green-Lagrange (sans unité)

€ Tenseur des déformations linéarisées (sans unité)

c Tenseur d’élasticité (Pa)

; Vecteur déplacement (m)

E Module de Young (Pa)

v Coefficient de Poisson, caractérise une contraction/dilatation (sans unité)
i Module d’élasticité de cisaillement p = ﬁ (Pa)

A Module d’élasticité de compression A = (1_25% (Pa)
CL Célérité de I'onde longitudinale (de compression) (m.s™!)
Cr Célérité de l'onde transversale (de cisaillement) (m.s™!)

£ Module de viscosité de compression (Pa)

¢ Module de viscosité de cisaillement (Pa)

q Rotationnel du vecteur déplacement V x u (m)
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L’acquisition du champ de déplacement d’une onde mécanique entretenue induite dans
le tissu a été décrite dans le Chapitre 1, grace a une technique en contraste de phase
appliquant un gradient d’encodage de mouvement (paragraphe 1.3.1). A partir de ce
champ de déplacement, 1’équation d’onde peut étre établie. Celle-ci dépend du milieu
dans lequel 'onde se propage et plus particulierement des parametres mécaniques de
ce milieu. La résolution du probléeme inverse de cette équation permet ainsi de revenir
aux parametres mécaniques régissant le tissu c’est-a-dire aux modules d’élasticité et de
viscosité, marqueurs d’'un fonctionnement normal ou pathologique d’un organe.

Avant de pouvoir calculer ces parametres mécaniques, nous reviendrons dans un premier
temps sur quelques notions de mécanique des milieux continus afin de pouvoir écrire
I’équation d’onde gouvernant les déplacements du tissu traversé par 'onde. Une fois la
loi des comportements de la matiere introduite, nous verrons comment il est possible
de résoudre le probléeme inverse de I’équation d’onde afin de revenir aux modules visco-
élastiques. Pour cela, plusieurs techniques utilisées par les différents laboratoires seront
décrites et nous montrerons ainsi la difficulté a modéliser le comportement du tissu. Pour
finir, nous présenterons 'algorithme d’inversion que nous avons utilisé dans ce travail de
these.

2.1 Mécanique des milieux continus

Le parametre essentiel qui décrit le changement de rigidité d’un tissu et qui est percu par
le médecin lors d'un examen de palpation est son élasticité. Ce module est directement
lié a la déformation du milieu résultant d’'une contrainte externe qui lui est appliquée. La
mécanique des milieux continus traite des déformations des solides et de ’écoulement des
fluides. Elle s’attache, entre autres, a la rhéologie qui étudie la déformation de la matiere
sous l'effet d’une contrainte externe appliquée. Cette partie expose le comportement d’un
tissu soumis a une excitation mécanique, décrit par la loi de Hooke [Landau 67].

2.1.1 Loi de Hooke

La loi de Hooke décrit le comportement élastique linéaire d’un solide, c¢’est-a-dire sa réac-
tion lorsqu’il subit une déformation de faible amplitude [Landau 67, Salengon 05]. Cette
loi relie le tenseur des contraintes g au tenseur des déformations € via le tenseur d’élasticité

e

2.1.1.1 Tenseur des contraintes

Le premier parametre décrit ici et permettant la mesure du module d’élasticité est le
tenseur des contraintes (internes) g. Ce tenseur, introduit par Augustin Louis Cauchy au
XIX™e siecle, modélise les efforts intérieurs, c’est-a-dire les forces internes qui tendent a
faire revenir le corps a I’état d’équilibre lorsque ce dernier est déformé. On parle de cohé-
sion entre volumes élémentaires et les contraintes internes sont exercées sur les surfaces
des volumes élémentaires considérés.

Dans le cas d’'une sollicitation mécanique exercée sur un corps dans une seule direction,
tel que I'étirement d’un ressort, la contrainte interne est définie comme étant le rapport
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2.1 Mécanique des milieux continus

entre la force F et la surface du corps ou cette derniere est appliquée o;; = % ! La force
¢lémentaire df s’exercant sur une surface da de normal n est df = gnda = gda.

Dans le cas tridimensionnel, pour connaitre 1’état des contraintes internes d’'un volume
élémentaire, il faut connaitre les vecteurs contraintes associés a toutes les faces de ce
volume élémentaire. Ainsi I’équation principale associant le tenseur des contraintes g au
vecteur contrainte 1 qui caractérise les efforts de contact exercés sur chaque élément de
surface de normale n d’un volume élémentaire (Figure 2.1.1) est la suivante :

T 011 012 013 ni
T2 = 091 0929 093 N9 . (211)
T3 031 032 033 ns

Le tenseur des contraintes peut étre décomposé ainsi :
— trois contraintes internes normales, ou longitudinales, qui sont o;;, et sont positives
en traction et négatives en compression
— en contraintes internes tangentielles, ou cisaillement, qui sont les composantes non
diagonales du tenseur a savoir o;;, © # j.
A partir des équations d’équilibre (3 F, = 0), il est possible de montrer I'égalité des
contraintes internes tangentielles associées a deux faces perpendiculaires du volume élé-
mentaire, induisant la symétrie du tenseur avec o;; = oj; (réciprocité des contraintes
tangentielles) et permet de simplifier 'équation (2.1.1) [Landau 67].

13
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FIGURE 2.1.1 — Représentation des contraintes exercées sur un volume élémentaire en
base orthonormée. Avec o;; les éléments du tenseur des contraintes, 7T;
les éléments du vecteur de contrainte et n;, les composantes du vecteur
normal du volume élémentaire.

2.1.1.2 Tenseur des déformations

Le deuxieme parametre permettant la mesure de 1’élasticité est le tenseur des déformations
linéarisé . Ce tenseur caractérise les déformations locales résultant de forces appliquées
sur un solide. Ainsi lorsqu’un corps solide est déformé, la distance entre deux points tres
proches M et My, fixes a I’état d’équilibre, est modifiée. Si 'on considere que le vecteur

1. Les indices utilisés ici suivent la convention d’Einstein et prennent comme valeurs 1, 2 et 3 repré-
sentant les directions principales d’une base orthonormée.
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joignant ces deux points est dzx, le nouveau vecteur alliant les deux mémes points, M;
et M, a linstant ¢ dans le corps déformé est dz’ = dz + du, avec du, le déplacement
élémentaire (Figure 2.1.2). Ainsi la distance entre les deux points avant déformation, dl =

\/ dx? + dz3 + dx?, devient apres déformation dl’ = \/ dx’? + dz'} + dx. Le déplacement

élémentaire du peut étre décomposé selon les trois directions de l'espace : du; = g;‘? dx;
J
et on peut écrire di’? tel que :
ou; Ou; Ou;
di” = d* + 2——dw;dr; + — —dx;dxy,. 2.1.2
8xj e 6xj 8mk J F ( )

En remplagant 'indice j par I'indice k dans le deuxiéme terme (les indices étant muets ?),
et I'indice k& par Iindice ¢ dans le troisi¢me terme, ’expression finale de dI’? devient :

dla = dl2 + 2Uijd$idl’j, (213)

avec

1 <8ui duj — Ouy auk> (2.1.4)

Ui = + +
" 2 8x]~ (%Z 8:132 6xj
u;; étant le tenseur des déformations de Green-Lagrange [Landau 67].
Comme le tenseur des contraintes, ce tenseur des déformations est symétrique u;; = w;;.

Dans le cas de petites déformations, les termes de second ordre peuvent étre négligés et
permettent ainsi d’obtenir le tenseur des déformations linéarisé e, qui sera utilisé par la
suite et appelée tenseur des déformations :

€3 My,

e

D) Référence A l'instant t

FI1GURE 2.1.2 — Représentation de la modification du vecteur joignant deux points M; et
M dans un corps lorsque celui-ci est fixe (référence) puis a 'instant ¢
quand le corps est déformé, dans un repere orthonormé.

2. Des indices sont dits muets lorsqu’il peuvent étre remplacés par d’autres indices sans modifier le
résultat final. Ainsi W; = A;;V; aurait également pu étre écrit W; = AV
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2.1.1.3 Loi de Hooke généralisée

La loi de Hooke permet de décrire le comportement dun corps lorsqu’il subit une défor-
mation, ¢’est-a-dire son comportement mécanique. Elle relie les tenseurs des contraintes et
des déformations. Dans le cas de petites déformations, cette loi de déformation est linéaire
et réversible. Il est alors possible de généraliser la loi de Hooke sous forme matricielle telle
que g = C¢g, avec C, le tenseur d’élasticité.

Dans le cas qui nous intéresse, a savoir les tissus vivants, il a été établit que 1’élasticité
est anisotrope [Fung 93]. Cependant nous prendrons I’hypotheése d’un matériau isotrope.
Cette approche simplifiée sera considérée comme une premiere étape dans la compréhen-
sion des propriétés viscoélastiques des tissus [Sinkus 05b].

Pour pouvoir connaitre les coefficients du tenseur d’élasticité C, il faut d’abord com-

prendre le comportement élastique d’'un corps lorsque celui-ci subit une traction (ou com-
pression), c’est-a-dire une force longitudinale, et une force de cisaillement, c¢’est-a-dire une
force transversale.

Cas d’une traction ou compression

Lorsque I'on applique une force longitudinale Fj, correspondant a une traction ou une
compression, selon une seule direction x;, le corps, de longueur initiale Lj, subit un al-
longement AL = L — Ly (Figure 2.1.3) proportionnel a la force F; qui lui est appliquée :
Fy = k- AL, avec dans ce cas k, la raideur du corps. Si on divise F; par la surface S du
corps ou est exercée la traction ou la compression, on obtient le tenseur des contraintes
g = % De méme en divisant I’allongement AL par la longueur initiale Ly, on retrouve
le tenseur des déformations ¢, = %OL. On obtient ainsi la loi de Hooke dans le cas d’une

force longitudinale appliquée, telle que :

avec F le module de Young, constante caractéristique d’un matériau reliant contrainte et
déformation dans le cas d’une traction ou compression. Soit :

1
E
Perpendiculairement a la force appliquée Fj, le corps, de largeur initiale [y, subit une

contraction ou une dilatation Al = [ —[y. Cette contraction ou dilatation est caractérisée
par le coefficient de Poisson v tel que :

= —0y; (2.1.7)

—Al/lo —E&ii . .
= = . 2.1.
v AL/LO €jj ’ ! 7& J ( 8)
Soit :
1% . .
€y = —VEj; = _Eajj i . (2.1.9)

Ainsi, pour déterminer les déformations dues a une traction/compression uniaxiale, le
principe de superposition est appliqué :
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1 v v
€11 = FO011 — 022 — F033
v 1
€2 = 01 + £022 — 5033 (2110)
— v v 1
€33 = —5011 — 5022 + 5033
Fy

€1

FIGURE 2.1.3 — Application d’une contrainte en traction selon la direction x3 avec L et [
les longueur et largeur initiales du corps, et L et [ les longueur et largeur
apres application de la contrainte

Cas d’un cisaillement

Dans le cas de l'application d’efforts de cisaillement F,, le corps subit des contraintes
tangentielles 0;; induisant un angle de déformation © tel que tan(©) = 5% (Figure 2.1.4).
Cette déformation est caractérisée par le module d’élasticité de cisaillement u, tel que :

25% 262']"

Fe

(2.1.11)

avec S la surface sur laquelle la force F. agit.

Le module d’élasticité de cisaillement pu, le module de Young E et le coefficient de Poisson
v sont liés ainsi :

E

L (2.1.12)

M =
Dans le cas des matériaux quasi-incompressibles tels que les tissus mous (c’est-a-dire les

tissus étudiés en élastographie-IRM), le coefficient de Poisson est proche de 0.5. Ainsi on
obtient £ ~ 3pu.
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FIGURE 2.1.4 — Déformation d’un corps par I'application d’efforts de cisaillement

Cas général

En fusionnant les cas de traction/compression et de cisaillement, on obtient la loi de
Hooke généralisée pour un matériau isotrope liant le tenseur des contraintes o au tenseur
des déformations ¢ par le tenseur d’élasticité C' tel que ¢ = Ce.

Le tenseur des déformations est lié au tenseur des contraintes de la maniere suivante :

€11 %V _1% _% 0 0 0 011
€92 “E E 0 0 0 092
-z - 0 0 0
€33 E E E 033
= ) 2.1.13
s 000 0 & 0 0 || oy (2.1.13)
€13 0 0 0 O i 0 013
€12 0 0 0 0 0 i 012
Le comportement général devient :
LY (o)1 (2.1.14)
e = —o——-Tr(o)- 1.
= 2u— FE = =
ou encore :
L Y (o)1 (2.1.15)
€ = — —. . 1.
ST g 2T Y

avec I la matrice identité et T'r(A) la trace d'une matrice A définie comme la somme des
coefficients diagonaux. Pour pouvoir inverser cette équation, il faut calculer la trace du
tenseur des déformations :

Tre) = 1 Trle) - % Trie) - Tr(D), (2116
1+v v
= — Irlg =35 -Tr(o),
_ 1 EQVTT(J)
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Enfin, en remplacant dans 1'équation (2.1.15) Tr(g) par 2-Tr(g), on peut revenir & la
loi de Hooke généralisée :

FE FEv
s A+ y)TT@

= 2ue+ATr(g) - L,

1, (2.1.17)

[S]
I

avec 1 et A\ les deux coefficients de Lamé. Le premier coefficient de Lamé p introduit plus
haut, également appelé module de cisaillement, caractérise les déformations transversales.
Le deuxiéme coefficient de Lamé, A, caractérise les déformations longitudinales (ou de
compression) (Figure 2.1.5).

2.1.2 Equation de propagation d’une onde mécanique dans un tissu

Nous venons de voir le comportement élastique d’un corps lorsque celui-ci était déformé. I1
est maintenant possible de décrire ’équation de propagation d’une onde mécanique dans
un tissu.

Nous avons vu que le tenseur des contraintes caractérisait les efforts intérieurs mis en
jeu entre les portions déformées du milieu. Si F est la force appliquée sur I’ensemble des
surfaces de I’élément de volume d’un corps, alors :

0o
F=_—= 2.1.18
E=o ( )
A Détat d’équilibre, Pensemble des forces des contraintes internes se neutralise mutuelle-
ment dans chaque élément du volume du corps > F; = 0, on obtient alors :

(‘9aij

8x]~

= 0. (2.1.19)

Lorsque ce corps, de densité volumique p, est soumis a un champ de pesanteur . = pa,
I’équation d’équilibre devient alors :

aO'Z'j

Y 4 pa; =0, 2.1.20

oz, TP ( )
ol l'accélération de 1'élément de volume est a; = 9?u;.® On obtient alors I'équation
générale du mouvement :

— pOitu; = —2. 2.1.21

2.1.2.1 Cas d’un milieu purement élastique

Nous avons vu que la loi de Hooke généralisée permet de relier les contraintes aux déforma-
tions, telle que 0;; = Cjjrer. Nous avons également introduit le tenseur des déformations

3. Opu; =
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, O,
comme étant g;; = % (gg? + 52
J T

élastique, I'équation générale du mouvement (2.1.21) devient :

) (équation 2.1.5). Dans le cas ou le milieu est purement

82ul
Gkl A AL
or jax k
ce qui, en considérant le milieu comme isotrope et homogene et en reprenant I’équation
2.1.17, donne :

— pdiu; = C; (2.1.22)

— pdiu = uVu + (A + p)V(Va). (2.1.23)

Cette équation relie les dérivées spatiales et temporelles du déplacement aux propriétés
mécaniques du milieu (p et ). Nous avons mentionné plus haut que les deux coefficients
de Lamé 1 et A représentaient les déformations transversales (ou de cisaillement) et lon-
gitudinales (ou de compression) respectivement. Dans le cas de 'élastographie ou il est
question d’envoyer une onde mécanique dans un tissu, p et A vont caractériser les défor-
mations dues respectivement aux composantes de cisaillement et de compression de ’onde
mécanique telle que lillustre la figure 2.1.5.

L’équation (2.1.23) qui décrit la propagation d’une onde dans un milieu élastique peut
étre modélisée par I’équation de d’Alembert, c’est-a-dire par une équation aux dérivées
partielles du second ordre. Si 'on suppose la propagation d’une onde, ’équation de pro-
pagation (2.1.23) peut s’écrire sous la forme :

82u|| 1 62u||
821@ . L(‘?QUL -0
oz2  Cp oz

avec x|, la direction parallele a la propagation, x, , la direction perpendiculaire a la propa-
gation, C et Cr les célérités des ondes longitudinale (ou de compression) et transversale
(ou de cisaillement) respectivement. Ces célérités peuvent se réécrire sous la forme sui-
vante :

Cp = A (2.1.25)

p
cr = /=
p

Dans le cas des tissus biologiques, la vitesse de I'onde de compression C'y, est sensiblement
égale a celle se propageant dans I’eau & savoir 1500 m - s7!, tandis que la vitesse de I'onde
de cisaillement Cr est de I'ordre de 1 & 10 m - s~* selon le milieu traversé. En élastographie-
IRM, les fréquences utilisées sont de l'ordre de la centaine de Hertz. Dans ce cas, la
longueur d’onde de compression est de 'ordre du metre tandis que la longueur d’onde de
cisaillement est de 'ordre du centimetre. En raison de la taille des tissus étudiés qui ne
va pas au-dela de quelques dizaines de centimetres, c’est donc 'onde de cisaillement qui
est utilisée en élastographie-IRM.

33



Chapitre 2 Calcul des paramétres mécaniques

(a)

FI1GURE 2.1.5 — Propagation d’une onde dans un milieu continu composée d’une onde
longitudinale (a) et d’'une onde transversale (b). Concernant ’onde lon-
gitudinale, encore appelée onde de compression, la déformation du milieu
est dans la méme direction que la propagation de I'onde (fleche bleue).
Pour 'onde transversale, encore appelée onde de cisaillement, la défor-
mation du milieu est perpendiculaire & la propagation de l'onde (fleche
rouge).

2.1.2.2 Cas d’un milieu viscoélastique

Nous avons jusque la supposé un milieu purement élastique. Dans cette approximation,
la mesure du module élastique serait erronée. En effet une onde se propageant dans un
tissu biologique, considéré comme un fluide non-newtonien, est également atténuée. Les
tissus biologiques sont donc caractérisés a la fois par une élasticité mais également par une
viscosité. Les modules de cisaillement et de compression sont donc des modules complexes.
Ainsi 'élasticité, qui traduit la rigidité du matériau et donc la capacité a conserver et
restituer de I'énergie, est associée a la partie réelle du module de cisaillement (1) ou de
compression (A). La viscosité, qui traduit la résistance du matériau et donc la capacité a
dissiper de I’énergie, est donc associée a la partie imaginaire du module de cisaillement
(¢) ou de compression (£). Enfin, la mesure du module de viscosité d’un organe permet
d’observer certaines pathologies ou leur évolution, pour lesquelles 1’élasticité du tissu est
peu ou pas modifiée [Salameh 09].

Dans le cas d’'un milieu purement visqueux, le tenseur des contraintes est lié non pas
directement au tenseur des déformations, mais a la dérivée partielle du tenseur des défor-
mations :

0ij = NijkiOcrt, (2.1.26)

avec 7;i le tenseur de viscosité. En suivant le méme raisonnement que pour un milieu
purement élastique, I’équation 2.1.26 devient :

avec (, le module de viscosité relatif a 'onde de cisaillement et &, le module de viscosité
relatif a 'onde de compression.

Dans le cas d’un milieu viscoélastique, I’équation (2.1.22) doit étre réécrite en y ajoutant
le tenseur de viscosité ;i [Sinkus 05a] :

82ul 83ul
— piu; = Cijrrm——7— + Nijkt

Oz ;0xy, 0y0x ;0 (2.1.28)

L’équation d’onde dans un milieu viscoélastique, en le considérant toujours comme iso-
trope et homogene, s’écrit alors :
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2.2 Estimation des modules viscoélastiques

— pOiu = pV?u+ A+ p)V (V) + (0, V2u + (€ + )9,V (V). (2.1.29)

Plus haut nous avons mentionné que l'atténuation de l'onde de cisaillement traduisait
la viscosité du tissu tandis que sa propagation traduisait 1’élasticité de ce dernier. Nous
aurions également pu écrire le module de cisaillement sous une forme complexe : G* =
G4 + iG; ou encore, selon le modeéle rhéologique de Voigt (cf 2.2.2.1), G* = pu + twere(
avec G4, le module dynamique de cisaillement représentant 1’élasticité de cisaillement du
milieu et G, le module de perte de cisaillement représentant la viscosité de cisaillement
du milieu.

C’est sous cette forme que les algorithmes, basés sur des techniques d’inversion locale,
résolvent 1’équation d’onde afin de revenir a ce que nous appelons par commodité ici les
modules d’élasticité p et de viscosité ¢ [Manduca 96, Oliphant 01, Sinkus 00, Manduca 01,
Van Houten 01, Van Houten 11, Sinkus 05b].

2.2 Estimation des modules viscoélastiques

L’¢élastographie-IRM consiste a exciter le tissu avec une onde mécanique entretenue, a
enregistrer par IRM les déplacements du tissu induits par 'onde grace a une technique
de contraste de phase, et enfin, a partir des champs de déplacement obtenus et des al-
gorithmes d’inversion basés sur les équations de mouvement, a remonter aux parametres
mécaniques du milieu. L’excitation induite dans le tissu est une onde entretenue qui
peut étre considérée, au moins localement, comme une onde plane monochromatique :
u(z,t) = @.ei(‘”mt*&'@, avec Wegze la fréquence angulaire de 'onde mécanique et k le
vecteur d’onde.

2.2.1 Les techniques d’inversion locale

Pour pouvoir remonter aux modules d’élasticité et de viscosité d’un tissu, 'inversion de
I'équation d’onde dans un milieu viscoélastique (2.1.29) est nécessaire. La célérité de
'onde de compression dans les tissus mous est importante (1500 m - s~1), impliquant des
longueurs d’onde de compression de ’'ordre du metre et dont la valeur varie peu entre les
différents tissus. La célérité de I'onde de cisaillement est beaucoup plus faible (de I'ordre de
1410m-s~!), conduisant a des longueurs d’onde de cisaillement de I'ordre du centimetre,
valeur qui varie beaucoup entre les différents tissus et les différents états physiopatholo-
giques d’un tissu [Duck 90]. Par conséquent seule la mesure des modules d’élasticité et
de viscosité relatifs a I'onde de cisaillement est accessible et pertinente par IRM. Pour
cela, de nombreux algorithmes basés sur des techniques d’inversion locale ont été déve-
loppés [Manduca 96, Sinkus 00, Manduca 01, Oliphant 01, Van Houten 01, Sinkus 05b].
Ils supposent plusieurs hypotheses simplificatrices, a savoir 'isotropie, I’homogénéité et
la quasi-incompressibilité du milieu.

2.2.1.1 Algorithmes développés pour la résolution de I’équation d’onde : état de
I'art

Ce paragraphe traite des différentes approches de résolution développées pour 1’élastogra-
phie-IRM par les autres équipes.
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Revenons a 1’équation 2.1.29. L’hypothese simplificatrice majeure réalisée par les al-
gorithmes décrits ci-dessous (tels que Local Frequency Estimation (LFE), Phase gra-
dient, Algebraic Inversion of the Differential Equation (AIDE) [Manduca 96, Oliphant 01,
Manduca 01]) est de considérer que les tissus biologiques sont quasi-incompressibles et
que Vu =~ 0 ce qui implique la suppression du deuxieme et quatrieme terme de I’équation
2.1.29 :

— pdtu = pNV*u + (0, V:u. (2.2.1)

Local Frequency Estimation (LFE)

Le tout premier algorithme a été développé par 1’équipe de Mayo Clinic en 1996. 11 s’at-
tache uniquement a la longueur d’onde locale (Local Frequency Estimation) [Manduca 96].
Cet algorithme ne prend donc pas en compte 'atténuation de I'onde. Le module de ci-
saillement résultant est déduit a partir de la vitesse de I'onde de cisaillement de I’équation
2.1.25. Ainsi en prenant I’hypothese que la densité du tissu est homogene p ~ 1.0, le mo-
dule de cisaillement effectif devient :

HLFE = f323:c . Ai? (222)

avec fe.. la fréquence de I'excitation mécanique et \. la longueur d’onde de cisaillement.

Cet algorithme permet l'estimation du module de cisaillement a partir de ’acquisition
du champ de déplacement encodé selon une seule direction et a un seul instant du cycle
oscillatoire de 'onde mécanique. Cependant cela implique que tout angle entre la direction
de propagation de 'onde et 'orientation de la coupe d’imagerie conduit a un biais dans
I'estimation des propriétés mécaniques du tissu [Baghani 09].

Algebraic Inversion of the Differential Equation (AIDE)

Cet algorithme a été mis au point par la méme équipe et prend en compte I'atténuation
donc la viscosité du milieu. Elle a pour but de mesurer les parametres mécaniques par
I'inversion directe de I’équation 2.1.29 (Algebraic inversion of the differential equation)
[Oliphant 01, Manduca 01]. En supposant que 'onde de compression varie peu a travers
I'organe cible, les modules d’élasticité et de viscosité relatifs a 'onde de compression sont
alors négligés et I'estimation du module de cisaillement complexe devient :

= — 2.2.3
HAIDE PWeqgec VQUZ' ( )

La résolution de I'équation 2.2.3 peut étre réalisée sur des images 2D en assumant que
toutes les dérivées dans la direction hors-plan de coupe sont négligeables. L’équation est
alors découplée en deux équations indépendantes et peuvent étre résolues par inversion
de I’équation de Helmoltz 2D (équation permettant de trouver les solutions stationnaires
de I’équation d’onde de D’Alembert (équation 2.1.24)).

3D subzone-based reconstruction algorithm

Ce dernier algorithme présenté ici a été développé par une équipe du Dartmouth College
et ne prend pas en compte comme hypothése 'homogénéité du tissu [Van Houten 01]. La
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2.2 Estimation des modules viscoélastiques

région d’intérét doit donc étre divisée en sous-zones se chevauchant et les trois compo-
santes du champ de déplacement sont nécessaires. Pour résoudre ’équation, une méthode
itérative est appliquée sur chaque sous-zone, sur ’ensemble de la région d’intérét. La
solution, actualisée au fur et a mesure, est basée sur les différences entre les calculs du
déplacement de la solution actuelle et les valeurs mesurées (méthode de Newton).

2.2.1.2 Equation d’onde finale

Si nous revenons a ’équation 2.1.29 et a I’hypothese Vu ~ 0 impliquant la suppression du
deuxiéme et quatrieme terme de I’équation, négliger le quatrieme terme est admissible car
la viscosité & relative a I'onde de compression peut étre ignorée aux fréquences utilisées
en élastographie-IRM (de I'ordre de la centaine de Hertz) [Kinsler 82]. Par contre, cette
hypothese n’est pas correcte pour le second terme. En effet, nous avons vu que la célérité
de 'onde de compression était grande liée, via I’équation 2.1.25, a une valeur importante
du deuxieme coefficient de Lamé A, contrebalancant ainsi la faible valeur de Vu. De
plus les ondes de cisaillement peuvent se transformer aux interfaces ou dans un milieu
mécaniquement inhomogene en onde de compression et inversement par conversion de
mode. La suppression de ce terme lié a 'onde de compression entraine donc des erreurs
dans le traitement des parametres viscoélastiques de cisaillement. Il existe cependant des
méthodes pour supprimer les termes liés a 'onde de compression telle que 'utilisation
d’un filtre passe-bas [Baghani 09, Mariappan 10, Glaser 12].

Une autre possibilité pour simplifier I’équation 2.1.29 est de décomposer 'onde plane u en
une onde transversale u et en une onde longitudinale u selon le théoreme d’Helmholtz-
Hodge. L’onde transversale est a divergence nulle (Vuiliz 0) et 'onde longitudinale est a
rotationnel nul (V x u = 0). Par suite, I'’équation 2.1.29 peut étre réécrite en séparant les
termes décrivant la propagation de I'onde de cisaillement et ceux décrivant la propagation
de 'onde de compression. Le second terme peut ainsi étre simplifié selon :

V(Vu) = V(V(uL+1))), (2.2.4)
V(Vu) = Vi +V x(V xuy),
V(Vu) = V.

Pour supprimer les composantes longitudinales et suivre les composantes de cisaillement,
il suffit d’appliquer 'opérateur rotationnel sur u. On obtient alors :

—pdiq = pViq+(oViq, (2.2.5)
ol ¢ = VXu.

Cette approche ne repose sur aucune hypothese particuliere. Elle est de loin préférable
a l'utilisation d’un filtre passe-bas. Toutefois le calcul du rotationnel amplifie le bruit
dans le traitement des données mesurées et requiert la mesure des trois composantes du
mouvement, ce qui entraine donc un temps d’acquisition plus long des données.

Le rotationnel de I'onde de cisaillement ¢ est aussi une onde plane et peut s’écrire sous la
forme suivante : -

g = A el (2.2.6)
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avec Weze la fréquence angulaire de 'excitation mécanique, £ le vecteur d’onde et A,
I’amplitude de 'onde.

En l'incorporant a 1’équation 2.2.5, cette derniere devient alors (équation d’Helmholtz) :

— Wlepq = VG + iwesc (Vg (2.2.7)

ou bien en tenant compte du module de cisaillement complexe :

—wiepg = G*Vq, (2.2.8)

avec G* = G4 + 1Gy, Gy, étant le module dynamique de cisaillement et GG}, le module de
perte de cisaillement.

C’est cette approche, exempte d’erreurs, mais plus exigeante sur la mesure, que nous
utilisons [Sinkus 00, Sinkus 05b, Baghani 09].

Cependant il n’est pas si aisé de résoudre cette équation car elle implique le calcul de
dérivées spatiales du troisieme ordre (trois pour la partie réelle et trois pour la partie
imaginaire). De plus, a cause de la présence de l'atténuation, le module de cisaillement
complexe est une fonction dépendante de la fréquence d’excitation. Ainsi il devient inté-
ressant d’introduire les différents modeles rhéologiques qui ont pour but de modéliser le
comportement du tissu, et donc permettent de définir les causes de la dépendance a la
fréquence observée [Sinkus 07].

2.2.2 Les modeéles rhéologiques

Les modeles rhéologiques servent a modéliser les comportements mécaniques des maté-
riaux. Il est donc question, ici, de modéliser les comportements des tissus afin de calculer
au mieux les parametres viscoélastiques du milieu. Les différents modeles rhéologiques sont
représentés par des modeles analogiques mécaniques (ou électriques), avec des combinai-
sons (en série ou en parallele) d’amortisseurs (résistances) et de ressorts (condensateurs).
En effet, le modele élémentaire du solide Hookéen, c’est-a-dire caractérisé uniquement par
un comportement élastique, est représenté par un ressort (Figure 2.2.1.a) ; et le modele élé-
mentaire du fluide Newtonien, c¢’est-a-dire caractérisé uniquement par un comportement
visqueux, est représenté par un amortisseur (Figure 2.2.1.b).

(a) (b)

FIGURE 2.2.1 — Représentation des modeles rhéologiques élémentaires : en (a) le compor-
tement élastique du solide Hookéen représenté par un ressort; en (b) le
comportement visqueux du fluide Newtonien représenté par un amortis-
seur
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2.2.2.1 Modéle de Voigt

Egalement nommé modele de Kelvin-Voigt, le modele de Voigt est représenté par un
amortisseur et un ressort placés en parallele (Figure 2.2.2). Ainsi la déformation subie par
le ressort est identique a celle de I'amortisseur. Mathématiquement, le modele de Voigt
permet d’exprimer la contrainte g en fonction de la déformation g, ainsi :

L%
ot

C’est ce modele que l'on a utilisé pour décrire le comportement de I'onde dans le tissu

(équation 2.1.28). Les modules dynamique Gy et de perte GG; sont alors décrits ainsi :

g = pg (2.2.9)

Ga = n, (2.2.10)
Gl = Wech-

L’utilisation de ce modele prévoit que le module dynamique, donc la propagation des
ondes élastiques, ne dépende pas de la fréquence des ondes, tandis que le module de
perte, donc 'atténuation des ondes, dépend linéairement de la fréquence. Ce modele ne
correspond donc pas au comportement des tissus qui prévoit un comportement suivant
une loi de puissance G* ~ w),. [Robert 06, Sinkus 07, Wuerfel 10]. Le modele de Voigt
représente un solide et ne rend pas compte du caractere liquide des tissus.

FIGURE 2.2.2 — Modele rhéologique de Voigt représenté par un amortisseur en parallele
avec un ressort

2.2.2.2 Modéle de Maxwell

Le modele de Maxwell est également représenté par un amortisseur et un ressort, mais
placés cette fois-ci en série (Figure 2.2.3). Ainsi, les contraintes s’additionnent. Mathéma-
tiquement, le modele de Maxwell conduit a I’équation contraintes-déformations suivante :

¢ da Oe
o+ 5 = o (2.2.11)

Q

Par identification, les modules dynamique et de perte deviennent :
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Pour ce modele, les deux modules présentent une dispersion dépendante de la fréquence de
I'excitation mécanique mais, comme le modele de Voigt, le modele rhéologique de Maxwell
n’est pas en accord avec un comportement suivant une loi de puissance. Il représente un
liquide viscoélastique sans prendre en compte le caractere solide du tissu.

-

FI1GURE 2.2.3 — Modele rhéologique de Maxwell représenté par un amortisseur mis en série
avec un ressort

2.2.2.3 Modeéle de springpot

Le modele de springpot intervient en combinant le modele de Voigt, qui décrit le com-
portement d’un solide, et le modele de Maxwell, qui décrit le comportement des liquides
viscoélastiques (Figure 2.2.4). En effet son nom vient du mot spring qui signifie ressort et
du mot dash-pot, signifiant amortisseur. Mathématiquement ce modele décrit les modules
dynamique et de perte ainsi :

Gy = pwl,.-cos(y=), (2.2.13)

Aol

Gl = szxc'Sin<fV§>7

avec v un parametre permettant d’ajuster le modele au comportement du matériau et est
compris dans Uintervalle [0, 1]. Ainsi lorsque v = 0, le matériau est un solide pur (ressort)
et, lorsque ce parametre est égal a 1, le matériau est un liquide pur (amortisseur).
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-

FIGURE 2.2.4 — Modele rhéologique de springpot composé d’un grand nombre d’amortis-
seurs et ressorts en paralléle et en série

Aujourd’hui le modele rhéologique exact décrivant le comportement d’un tissu lorsqu’une
onde mécanique lui est appliquée n’a pas encore été établi (chaque tissu biologique étant
différent). Les différentes équipes travaillant sur I’élastographie-IRM utilisent alors 'un
des trois modeles, voir les trois modeles présentés ou bien d’autres modeles non présentés
ici, pour déterminer les modules dynamiques et de perte de cisaillement [Klatt 07]. Dans
notre cas nous tacherons de reconstruire les parametres mécaniques sans introduire de
modele rhéologique spécifique.

2.2.3 Les modules dynamique et de perte

L’approche, présentée ici et utilisée par la suite, a été développée par I'équipe de Ralph
Sinkus pour calculer les modules dynamique et de perte représentant 1'élasticité et la
viscosité du milieu. Cette approche est basée sur la résolution de 1’équation d’onde dans
un milieu absorbant (ou dispersif), permettant ainsi de ne pas étre dépendant d’'un quel-
conque modele rhéologique.

A partir des équations 2.2.6 et 2.2.8, le module de cisaillement complexe peut se réécrire
sous la forme :

2

G = pc;;xc, (2.2.14)

avec k le vecteur d’onde complexe. En posant pour une composante du vecteur d’onde
k; = B — ia, 'onde plane de I’équation 2.2.6 a une dimension devient :

q(l‘i’ t) f— A . ei(ﬁ'mi_wezet)e_a'xi’ (2215)

_ 2w
avec ﬁ - Ashear

d’atténuation.

, Ashear la longueur d’onde de l'onde de cisaillement et «, le coefficient

Ainsi, le module de cisaillement complexe devient :

2
PWerc

G* =Gy +1iG = ——e=
(8 —ia)®

(2.2.16)
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ce qui conduit aux modules dynamique et de perte :

B2 _ Oé2
Gy = pui,. RS (2.2.17)
G - 9 2a3

P (= a2+ (B

Le tissu peut donc étre caractérisé par le module dynamique, G4, représentant 1’élasticité
et par le module de perte, (G, représentant la viscosité.

2.2.4 Conclusion sur le calcul des parameétres mécaniques

L’ensemble des techniques d’inversion locale présentées ici donnent des valeurs de para-
metres viscoélastiques tres différentes [Chatelin 10, Bilston 11]. Cependant ces techniques
ont été appliquées cliniquement et donnent des informations qualitativement valables a
propos de I’élasticité des tissus (entre un tissu normal et pathologique par exemple). Mal-
gré les simplifications faites, I’excitation mécanique associée a ces techniques est choisie de
maniere a ce que les déplacements créés dans le tissu satisfassent au mieux ces hypotheses,
qui au final, justifient les techniques d’inversion utilisées [Baghani 09].

Des approches différentes sont utilisées en élastographie ultrasonore pour extraire les
propriétés mécaniques des tissus. Une premiere approche 1D consiste a suivre la pro-
fondeur de pénétration au cours du temps d’une onde de cisaillement émise de maniere
impulsionnelle dans le tissu afin de connaitre sa célérité, appelée élastographie transitoire
[Catheline 99, Sandrin 02]. A partir de 'équation 2.1.25, qui relie vitesse de propagation
d’une onde de cisaillement et module d’élasticité de cisaillement, il est alors possible de
revenir au module de d’élasticité du tissu. Une deuxiéme approche, cette fois-ci en 2D,
consiste a générer plusieurs ondes de cisaillement dans la profondeur par pression de ra-
diation et en modifiant la position du point focal [Bercoff 04]. Cela va alors créer une onde
plane de cisaillement et 'appareil passe en mode imagerie ultrarapide afin de suivre cette
propagation et obtenir le champ de déplacement de 'onde de cisaillement. On peut alors
revenir aux modules d’élasticité de cisaillement par inversion de I’équation d’onde 2.1.22.

Cependant I’ensemble de ces techniques, qu’elles soient par ultrason ou par résonance
magnétique, supposent l'isotropie du milieu, or la plupart des tissus ont a priori des pro-
priétés mécaniques anisotropes dues, par exemple, a la présence de faisceaux de fibres
(cerveau, muscles...) [Kruse 00]. L’hypothese de Iisotropie du milieu permet de réduire le
tenseur d’élasticité a deux quantités complexes indépendantes au lieu de vingt-et-une et
donc de simplifier le calcul des parametres mécaniques par les différentes simplifications
de I’équation d’onde et les différentes techniques d’inversion. Pourtant résoudre I’équation
d’onde en tenant compte de ’anisotropie du milieu permettrait de caractériser les pro-
priétés mécaniques des tissus de fagon plus fiables. Ainsi de nouvelles études combinent
I’élastographie avec les mesures du tenseur de diffusion (DTI) afin d’obtenir des infor-
mations sur l'orientation des faisceaux de fibres et l'incorporer dans la reconstruction en
¢élastographie-IRM, permettant d’estimer les modules de cisaillement paralleéle et perpen-
diculaire aux fibres [Romano 12, Qin 13, Yin 14]. Néanmoins, appliquer ces techniques
d’inversion aux équations de propagation d’onde anisotrope est complexe et nécessite
encore de nombreux développements [Sinkus 05a, Larrat 07].
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L’étude réalisée ici ne portant pas sur la reconstruction proprement dite en élastographie-
IRM, nous avons gardé par la suite 'hypothese d’un milieu mécaniquement isotrope et
homogene et avons appliqué le calcul décrit ci-dessus (équation 2.2.17).
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Chapitre 3

Générer I'excitation mécanique

Nous avons vu que l'élastographie-IRM consistait en trois étapes, dont les deuxiéme et
troisieme viennent d’étre décrites : acquisition par IRM du champ de déplacement « induit
par une onde se propageant dans le milieu considéré et calcul des parametres mécaniques
par inversion de ’équation d’onde a partir des cartes de déplacements obtenues. Cette
partie concerne la premiere étape a savoir ’application d’une contrainte externe dans le
tissu.

Nous introduirons dans un premier temps les différents transducteurs utilisés en élastogra-
phie-IRM pour I'induction de I’excitation mécanique dans les tissus, ainsi que la difficulté
de faire propager une onde dans I’ensemble d’un organe protégé, tel que le poumon ou le
cerveau. Nous présenterons alors un systeme développé au sein du laboratoire permettant
de contourner cette difficulté. Ce systeéme, développé selon deux configurations, permet
d’atteindre des fréquences d’excitation allant jusqu’a 500 Hz, pour la premiere configura-
tion, et de 500 Hz a 2000 Hz pour la seconde configuration. Nous nous intéresserons a la
configuration développée pour les plus basses fréquences qui une fois calibrée a été mise
en place pour une utilisation rapide lors d’études en élastographie-IRM et a été mise en
pratique pour I'élastographie-IRM du cerveau.

3.1 Etat de I'art des générateurs d’onde

Il existe deux manieres d’appliquer une contrainte externe dans un milieu. La premiere,
dite de maniére statique (ou quasi-statique), consiste a appliquer une compression sur le
tissu a une fréquence de 'ordre du Hertz et a imager le tissu lors de son état normal puis
compressé [Osman 03, Fowlkes 95, Bishop 00]. Toutefois, cette mesure nécessite que la
contrainte soit uniforme sur ’ensemble du volume, ce qui est difficile a réaliser en particu-
lier pour les organes profonds. De plus il est difficile de connaitre la contrainte appliquée
au tissu et donc de quantifier les parametres mécaniques du tissu. La deuxieme maniere
est dite dynamique ou il s’agit d’appliquer une excitation mécanique dans le tissu afin
d’y générer une onde de cisaillement synchronisée avec les gradients d’encodage de mou-
vement [Muthupillai 96, Sinkus 05b, Braun 01]. Nous nous attacherons ici a ’approche
dynamique retenue aujourd’hui pour 'élastographie-IRM

Il est intéressant dans un premier temps de regarder la sureté de 1'utilisation d’un tel
dispositif sur I’étre humain. Pour cela, 'induction de l'excitation mécanique par des
transducteurs extérieurs peut étre soumise a la directive européenne pour 1’exposition
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des travailleurs aux vibrations mécaniques : Directive EU2002/44/EC on the minimum
health and safety requirements regarding the exposure of workers to the risks arising from
physical agents (vibration) [Ehman 08]. L’étude réalisée par [Ehman 08] indique que les
maxima d’amplitude de déplacement autorisés par la directive varient de 700 pm (20 Hz)
a 100pm (140 Hz). L’article compare les amplitudes d’onde enregistrées dans certains
organes en élastographie-IRM, tels que le cerveau, le foie, le sein, le rein et le muscle
squelettique, et montre que ces amplitudes sont inférieures aux maxima autorisés.

La sureté des dispositifs utilisés en élastographie-IRM validée, nous pouvons alors intro-
duire I’ensemble des transducteurs rencontrés.

3.1.1 Les transducteurs

Les transducteurs utilisés en élastographie-IRM et que nous allons introduire peuvent étre
classés en trois catégories [Tse 09, Mariappan 10] :
— les transducteurs actifs placés dans le tunnel du scanner IRM contre le tissu observé,
— les bobines électromagnétiques qui utilisent le champ magnétique de I'lRM pour
induire le mouvement,
— les générateurs d’onde passifs, activés par un transducteur placé loin de 'aimant.

3.1.1.1 Générateurs d’onde actifs

Ces transducteurs sont placés directement dans 'aimant contre la région d’intérét. Ils
doivent donc étre compatibles avec le scanner IRM. Ce sont principalement des maté-
riaux piézoélectriques, non magnétiques, qui sont utilisés dans ce cas (Figure 3.1.1). Ces
matériaux ont la propriété de se déformer lorsqu’ils sont polarisés électriquement et in-
versement. Leurs intéréts sont leurs mouvements précis et leur réponse rapide aux stimuli
électriques (jusqu’a une fréquence de 1000 Hz). De plus ces transducteurs permettent de
maintenir une excitation mécanique stable et controlable pour la synchronisation avec
I'IRM. Néanmoins leurs principales contraintes sont la faible amplitude des déplacements
qui ne va pas au-dela du millimetre et la nécessaire haute tension de contréle (une centaine
de volt). Pour éviter les interférences électromagnétiques avec I'imageur, tout le matériel
(le générateur et le cablage) doit étre blindé et filtré par des filtres passe-bas. Ces généra-
teurs sont adaptés aux tissus facilement accessibles et peu profonds tels que la peau et les
muscles. En effet chez ’homme, ils génerent un déplacement trop faible pour induire des
ondes d’amplitude suffisante de 'autre coté des barrieres cranienne et thoracique pour
atteindre le cerveau ou les poumons. Ils sont donc adaptés a l'ingénierie tissulaire et au
petit animal [Uffmann 02, Othman 05, Chan 06, Chen 06, Larrat 10, Tse 11].
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Boitier Empilement piézoélectrique Faisceau
S % >

FIGURE 3.1.1 — Modele 3D d’un transducteur piézoélectrique (a) avec en (b) sa coupe
schématique vue de profil montrant un empilement de piézoélectrique
actionnant un faisceau qui sera au contact du tissu a imager et en (c)
une photo de I'empilement de piézoélectrique [Tse 11]. En (d), position
du transducteur piézoélectrique pour ’élastographie-IRM de I'abdomen
[Uffmann 02].

3.1.1.2 Bobines électromagnétiques

Ces transducteurs électromécaniques mettent a profit le champ magnétique statique de
I'imageur pour induire la vibration. Ils sont donc placés dans le tunnel du scanner IRM, en
contact avec le sujet, au plus pres de la zone a imager. Lorsque la bobine est parcourue par
un courant électrique alternatif, un champ magnétique M est induit et par couplage avec le
champ magnétique statique 570 créent une force N , générant ainsi le mouvement alternatif
du transducteur (Figure 3.1.2). L’amplitude de déplacement peut étre modulée par la
taille de la bobine et de I'intensité du courant la parcourant, cela permet ainsi d’obtenir
des mouvements du transducteur de grandes amplitudes (plusieurs millimetres) pour des
fréquences allant jusqu’a quelques centaines de Hertz. Les autres avantages que possedent
ce type de transducteur sont leur faible cotit, leur conception simple et leur réponse rapide
a la synchronisation de I'IRM. Cependant, comme le déplacement de la bobine induit
dépend de 'orientation de celle-ci par rapport au champ gg, leur positionnement autour
du sujet est critique et limité. De plus, comme pour les transducteurs piézoélectriques,
ils sont susceptibles d’interférer électromagnétiquement avec I'imageur pouvant entrainer
des artéfacts [Muthupillai 95, Rossman 99, Sinkus 00, Braun 03].
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FIGURE 3.1.2 — En (a) un transducteur électromagnétique pour 1’élastographie du sein
avec en (b) sa coupe vue du dessus ou 'on peut apercevoir la bobine
dont 'axe est perpendiculaire au champ statique By et dont le courant
alternatif la traversant produit un champ magnétique M. Ce couplage
induit le mouvement de la bobine N , entrainant le déplacement du tissu
[Sinkus 00]. En (c) les contraintes de positionnement ont été contournées
par Braun et al. [Braun 03] en ajoutant un plateau pivotant permettant
d’induire le mouvement du plateau jusqu’a un angle de 90° par rapport
au déplacement de la bobine.

3.1.1.3 Générateurs d’onde passifs

Les générateurs d’onde passifs sont appelés ainsi car I'excitateur mécanique est composé
de deux parties : un transducteur actif placé en dehors du tunnel de 'IRM qui crée
I'excitation mécanique guidée jusqu’a un dispositif passif qui génere 'onde mécanique
dans le tissu et est donc appelé générateur d’onde passif. Le générateur passif, placé
dans le tunnel du scanner IRM, est alors un simple relais passif. Dans cette catégorie,
les transducteurs actifs distants principalement utilisés sont les haut-parleurs qui, a cause
de leur propre aimant permanent, ne peuvent pas étre placés pres de l'aimant. Dans
ce cas, ce sont les ondes de pression acoustique qui sont soit guidées et directement
utilisées [Maitre 11] soit transmises a un générateur passif de type tambour via un tube
pneumatique [Yin 05, Rouviere 06] (Figure 3.1.3.a). Un autre moyen est d’utiliser les
mouvements de la membrane en transmettant la vibration a une barre reliée au tissu a
explorer [Klatt 06] (Figure 3.1.3.b). L’avantage de ce type de générateur est que la partie
passive est compatible avec le scanner IRM et donc permet de supprimer les risques
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d’interférence électromagnétique. Le couplage de la membrane a une barre permet une
transmission sans perte de I'amplitude de la vibration de la membrane au générateur
passif, mais cela limite la flexibilité de l'orientation de I’entrée des ondes dans le tissu,
qu’ont les générateur de type tambour.

Haut-parleur

—y

Générateur passif
Mouvement

Haut-parleur

(a) (b)

FIGURE 3.1.3 — En (a), un générateur passif type tambour activé par la pression émise
par un haut parleur via un tube pneumatique [Mariappan 09], en (b)
I’excitation mécanique est introduite dans le tissu par la vibration d’une
barre connectée a un haut parleur [Asbach 08§]

Nous avons présenté les différents types de transducteurs utilisés en élastographie-IRM.
Nous allons voir les contraintes rencontrées pour générer une onde mécanique dans les
organes plus difficilement accessibles que sont le cerveau et le poumon pour lesquels ces
transducteurs ne sont pas forcément adaptés.

3.1.2 Génération d’onde dans les organes profonds

Certains organes profonds, tels que le cerveau et les poumons, ont la particularité d’étre
protégés par des barrieres comme la boite cranienne d'une part et la cage thoracique
d’autre part. Ces barrieres naturelles rendent difficile I’acces des ondes appliquées a la
surface du corps jusqu’a ces organes. Toutefois de nombreux générateurs d’onde ont été
développés afin d’accéder a ces tissus. Le choix du générateur a été principalement porté
sur les bobines électromagnétiques et les générateurs d’onde passifs.

Pour I'élastographie du cerveau, les premiers transducteurs a avoir été développés ont été
réalisés a partir de bobines électromagnétiques soit en plagant une bobine sous la téte
du sujet pour induire des mouvements antéro-postérieurs [Kruse 99, Kruse 08] ou bien en
les utilisant reliées a une barre que le sujet mord afin d’initier des mouvements latéraux
[Uffmann 04, McCracken 05, Xu 07, Hamhaber 07, Kruse 08, Green 08, Hamhaber 10]
(Figure 3.1.4.a). Concernant les générateurs passifs, la membrane du haut-parleur peut
étre reliée a 'antenne téte via une barre afin d’inciter un mouvement de balancier antéro-
postérieur [Sack 08, Klatt 07, Wuerfel 10, Streitberger 11] (Figure 3.1.4.c), ou bien c’est
la pression acoustique qui est utilisée en reliant deux hauts-parleurs a deux bouteilles via
des tubes pneumatiques dont 'onde est déphasée de 180° pour réaliser un mouvement tel
un berceau [Latta 11] (Figure 3.1.4.b). D’autres moyens, hors des bobines et générateurs
passifs, ont été expérimentés telle que 'utilisation de la table de I'imageur, en ajoutant
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en début de séquence des gradients de diffusion de haute intensité qui vont faire entrer
mécaniquement la table en résonance a une fréquence propre d’une vingtaine de Hertz
[Gallichan 09]. L’avantage de cette technique est de supprimer les actionneurs extérieurs
qui peuvent étre délicats en installation, pour la synchronisation avec les gradients d’en-
codage de mouvement, mais également d’assurer un meilleur confort du sujet pour lequel
certains systemes de vibrations décrits ci-dessus peuvent étre difficilement tolérés.

Concernant 1'élastographie du parenchyme pulmonaire, en raison du trop faible signal
présent dans les poumons en IRM du 'H et la nécessité d’'utiliser la technologie des gaz
hyperpolarisés, seulement deux études ont été faites en élastographie du poumon in vivo
chez I’homme. L’une d’elles utilise un actionneur pneumatique de type tambour placé
sous laisselle du sujet [Goss 06]. L’autre utilise un transducteur électromécanique placé
sur le sternum du sujet [Santarelli 08].

Tous ces actionneurs génerent des ondes passant a travers les barrieres protectrices qui
imposent une forte atténuation de 'amplitude de 1'onde jusqu’au centre du poumon ou
du cerveau. Ainsi des amplitudes de 30 um pour la partie périphérique jusqu’a quelque
micrometres au centre ont été enregistrées [Green 08, Sack 08]. Concernant 1'utilisation de
la table comme transducteur, 'impossibilité de choisir la fréquence d’excitation oblige a
vibrer a une vingtaine de Hertz impliquant une longueur d’onde d’environ 20 cm ce qui est
trop important pour obtenir une estimation fiable et résolue des parameétres mécaniques
du cerveau. De plus, les résultats montrent ’absence de 1'onde de cisaillement dans la
direction supérieur-inférieur contrairement aux directions latérales et antéro-postérieur.

Pour I'¢lastographie du poumon, le déplacement des ondes n’est visible qu’a proximité du
transducteur, celles-ci s’atténuant rapidement dans le reste du poumon.

Afin de palier ces complications en grande partie dues a I’atténuation de I'onde lors de son
passage a travers les barrieres protectrices du corps, des équipes ont utilisé les pulsations
émises par le corps humain comme générateur d’onde. La technique associée est alors nom-
mée auto-élastographie ou élastographie par activation intrinseque [Zhao 09, Weaver 12].
L’utilisation de séquences a encodage fractionné [Rump 07] permet de ne pas avoir be-
soin de connaitre la fréquence de la pulsation cardiaque afin de synchroniser les gradients
d’encodage de mouvement avec 'onde. Par cette méthode les amplitudes des déplace-
ments vont, a la fréquence cardiaque du sujet, de 10 yum a 100 um permettant d’établir
les parametres viscoélastiques dans I’ensemble du cerveau tout en évitant I'utilisation de
transducteurs externes, améliorant le confort du sujet. Son principal désavantage est iden-
tique a l'actionneur utilisant la résonance mécanique de la table de 'imageur, a savoir le
choix de la fréquence.
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3.2 Le générateur d’onde de pression pour I'élastographie-IRM développé au sein du
laboratoire

()

FIGURE 3.1.4 — Actionneurs pour I’élastographie du cerveau avec en (a) l'utilisation d’un
générateur par bobines électromagnétiques reliées a une barre que le su-
jet mord, initiant des mouvements droite-gauche [Hamhaber 10] , en (b)
générateurs passifs utilisant les ondes de pression pour gonfler deux bou-
teilles placées sous la téte du sujet avec un déphasage de 180° [Latta 11],
et en (c) une barre reliée a la membrane d’un haut-parleur induit un
mouvement a l'antenne téte posée sur un berceau [Sack 08].

3.2 Le générateur d’onde de pression pour
I’élastographie-IRM développé au sein du laboratoire

Les systemes d’excitation mécanique passant a travers les os montrent certaines limites
dues a 'atténuation des ondes par le crane et la cage thoracique, entralnant une amplitude
d’onde inférieure a I'amplitude requise pour déduire les parametres viscoélastiques sur
I'ensemble du tissu (dépendant de la séquence utilisée et du RSB, cf partie 4.2.1.2 sur
le calcul de l'incertitude de la mesure du déplacement). Pour lever cette limitation, il
est possible de contourner ces barrieres en pénétrant dans le corps par les voies d’entrée
naturelles comme la bouche ou le nez et ainsi accéder aux organes profonds par l'intérieur.
La solution choisie a été d’utiliser des ondes de pression générées par un haut-parleur et
guidées directement dans la cavité buccale du sujet (Figure 3.2.1.a). Ces ondes de pression
sont alors amenées soit dans les poumons en suivant les voies aériennes au cours d’une
respiration par la bouche, soit dans le cerveau en suivant le tronc cérébral au cours d'une
respiration par le nez.
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Des premiers travaux ont montré l'efficacité de cette technique [Maitre 11, Hagot 13] avec
des amplitudes d’onde atteignant 70 pm et des amplitudes moyennes sur ’ensemble du
cerveau allant jusqu’a 14 um. Une onde sinusoidale, dont la fréquence est comprise entre
40 et 150 Hz, était générée par un générateur de fonctions (AFG 3021B, Tektronix, USA),
puis amplifice (BOP 36-5m, Kepco, USA, Figure 3.2.1c) pour étre enfin transformée en
pression acoustique par un haut-parleur disposé dans une enceinte en bois (12N630 (82),
BMS, Allemagne, Figure 3.2.1b). Le passage de 1'onde acoustique vers la cavité buccale
était accompli a I’aide d’un guide d’onde, d’une longueur de 3, 5 m et de 22 mm de diametre
interne, et sa connexion avec le haut-parleur était opérée par I'ajout d'un adaptateur
acoustique sous forme de pavillon acoustique (Figure 3.2.1d).

Ce systeme induisait suffisamment de pression au niveau de la cavité buccale du sujet
pour que 'onde de cisaillement puisse parcourir ’ensemble du cerveau avec une amplitude
correcte pour calculer les parametres mécaniques (amplitude totale des ondes au centre
du cerveau : (Ayot) 4z, = 13,4 £4,3um a 43 Hz et (Agor) 11318, = 11,9+ 4,9 pm a 113 Hz
pour une incertitude de déplacements moyenne de (A¢) = (0,5 £ 1,2) pm, cf chapitre 6).

Par la suite, une optimisation de la chaine d’excitation a été nécessaire en modifiant
son rendement (pression acoustique générée en sortie du guide d’onde par rapport a la
puissance électrique fournie au début de la chaine d’excitation), afin de ne pas avoir besoin
d’envoyer trop de puissance électrique pouvant causer la surchauffe du systeme.

Les criteres a optimiser comprenaient d’une part la puissance électrique du systéme et
d’autre part son rendement, c¢’est-a-dire sa capacité a atteindre un certain seuil de pression
acoustique au niveau de la cavité buccale du sujet. Dans ce cas, les parties de la chaine
d’excitation a améliorer étaient ’amplificateur et le haut-parleur pour la partie concernant
la puissance électrique. Pour la partie s’intéressant au rendement, s’inscrivaient le haut-
parleur ainsi que l'adaptateur acoustique comprenant le caisson du haut-parleur et la
connexion avec le guide d’onde. Les modifications développées par la suite ont concerné
principalement le haut-parleur et I'adaptateur acoustique. En effet, pour 'amplificateur,
la problématique posée ici n’est pas nouvelle et a été amplement rencontrée et optimisée
dans le commerce. Ainsi le choix a été porté sur un amplificateur dont la fiabilité, quant
a sa linéarité en fréquence et sa tenue en puissance dans le temps, était établie.

Pour pouvoir réaliser ces optimisations, il est nécessaire de s’appuyer sur quelques notions
d’acoustique.
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FIGURE 3.2.1 — En (a), schéma de la chaine d’excitation pour I’élastographie du cerveau
et du parenchyme pulmonaire développé au laboratoire. En (b) et (c)
photographies du générateur de fonction et de 'amplificateur utilisés pour
la démonstration du principe. En (d), photographie du haut-parleur avec
son guide d’onde, connecté par un adaptateur acoustique, situés dans
le local expérimental a l'arriere du systéeme IRM dans 'axe du champ
magnétique.

3.2.1 Quelques bases acoustiques

3.2.1.1 Introduction

Pour valider la nouvelle chaine d’excitation, la principale mesure réalisée était le niveau
de pression acoustique L, (SPL - Sound Pressure Level) qui est la mesure de la pression
acoustique efficace (P,., en Pa) par rapport a une valeur de référence Py et était mesurée
en sortie du guide d’onde. Le niveau de pression acoustique s’exprime en dB SPL :

P(ZC
L,=20-log ( Iz ) ) (3.2.1)
0

avec Py = 2-1075Pa, qui correspond a la pression acoustique dune onde sonore dont
I'intensité est au-dessous de la premiere pression acoustique capable d’étre distinguée par
I'oreille humaine.

Cette mesure est différente de celle enregistrée par les sonometres pour quantifier le bruit
et que I'on rencontre habituellement. Cette quantification est nommée décibel A, et reflete
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Chapitre 3 Générer I'excitation mécanique

la sensibilité de 1’étre humain au son, ou encore de ce que 'on appelle sonie. En effet,
la sensibilité de 'oreille aux tres basses fréquences est inférieure a celle des fréquences
médiums, il est donc couramment appliqué une courbe de pondération A permettant de
mieux refléter cette quantité pergue (Figure 3.2.2).

Es / i
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Atténuation (dB)
o
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351 4

-40

Fréquence (Hz)

FIGURE 3.2.2 — Courbe de pondération A, qui est une norme de coefficient a appliquer
aux mesures de décibel SPL afin d’obtenir les valeurs de décibel A

Les mesures de niveau de pression acoustique a permis d’établir le rendement du systeme,
c’est-a-dire sa capacité a convertir de I’énergie électrique en énergie acoustique. Cela est
réalisé en mesurant la courbe de réponse : réponse en pression en sortie de la chaine
d’excitation, en fonction de la fréquence et ce pour une tension donnée. Cette réponse
en pression dépend, d'une part, des caractéristiques du haut-parleur et, d’autre part,
de la charge ajoutée (ajout d'un volume par la présence d'un caisson), de 'adaptateur
acoustique (par exemple un pavillon) et du guide d’onde.

Pour choisir au mieux le haut-parleur adapté a notre problématique, nous avons dii nous
interroger sur le fonctionnement du haut-parleur et comprendre ce que I'on devait sélec-
tionner et que 'on pouvait modifier sur un haut-parleur.

3.2.1.2 Structure du haut-parleur

Un haut-parleur est un transducteur électromécanique qui comprend un moteur transfor-
mant 1’énergie électrique en énergie mécanique, permettant ainsi d’induire un mouvement
a une membrane (Figure 3.2.3). Le moteur est lui composé d’'un aimant permanent dont
le champ magnétique B est concentré dans un entrefer ou passe une bobine de fil de lon-
gueur [. Lorsque le courant [ y circule, la force motrice induite tend, alors, a faire sortir
cette dernitre du champ B (Force de Laplace F, résultante de la force de Lorentz) :

dF =1-dI'A B, (3.2.2)

ol dl est un élément de longueur le long du fil de longueur totale [.
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F1GURE 3.2.3 — Coupe d’un haut-parleur

La membrane, solidaire de la bobine, se voit ainsi imposer son mouvement qui engendre
une variation de pression acoustique dans 'air et ainsi la génération d’une onde de pression
acoustique a la fréquence du courant électrique. La puissance acoustique P,. émise par le
haut-parleur est :

Poe = knve(t)?, (3.2.3)
I 2

Poe = km|—— 2.4

ac m<|Zm|> ) (3 )

avec k,, le coefficient de raideur de la suspension du haut-parleur, v, la vitesse d’en-
trainement et Z,,, 'impédance motionnelle qui dépend du mouvement de la membrane.
L’impédance motionnelle Z,, dépend entre autre de la pulsation w et de la masse du
systeme mobile m, tel que :

BI)?
n= —{—j((mo)J “Eay (3.2.5)

ry étant la résistance mécanique de la partie mobile du haut-parleur.
La puissance électrique fournie au haut-parleur est :

P, = U-I, (3.2.6)
U2

P, — =17
Z )

avec U la tension fournie au haut parleur et Z son impédance totale. Cette derniere valeur
est égale a la somme de I'impédance de la bobine Z; et de I'impédance motionnelle Z,,
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Chapitre 3 Générer I'excitation mécanique

qui dépend du mouvement de la membrane. L'impédance de la bobine d’inductance L est
la suivante :

Z =R+ jLw, (3.2.7)

avec R la résistance ohmique et w la pulsation du signal.

L’impédance totale du haut-parleur est :

(BL)?
rp+g(mw — E=)

Z =R+ jLw+ (3.2.8)
Les constructeurs caractérisent généralement leurs hauts-parleurs par la puissance efficace
P,.s (RMS pour Root Mean Square). C’est la puissance qu’il peut recevoir en continue
sans subir de dommage. Dans ce cas, la tension maximale U,,,, qui peut étre fournie est
calculée a partir de la valeur de sa puissance efficace Pryss, du facteur de créte et de son
impédance Z, également indiquée par le fabricant. Dans le cas de I’élastographie, a savoir

I’envoi d'un signal sinusoidal, la tension maximale U, 4, est :

Upaz = \/2 - Z - Pruss (3.2.9)

Cependant 'impédance qui est associée au haut-parleur par le fabriquant est une impé-
dance moyenne dans la gamme de fréquence utile. Or, comme signalé précédemment, cette
impédance dépend de nombreux parametres liés a la configuration du haut-parleur, a la
conception de son caisson acoustique, mais varie également avec la charge du haut-parleur
(présence d'un volume & l’avant ou a Iarriere du haut-parleur) et avec la fréquence ap-
pliquée. Ainsi, la bande de fréquence a laquelle le haut-parleur est efficace dépend, entre
autre, de 'impédance du haut-parleur, de I'amplitude de mouvement de la bobine, du
poids et de la composition de la membrane (plus ou moins rigide).

Concernant le rendement du haut-parleur, celui-ci est directement lié au couplage électro-
mécanique, c¢’est-a-dire a la conversion de 1’énergie électrique en énergie mécanique. En
effet le rendement correspond au rapport entre la puissance acoustique P,. et la puissance
électrique P,. Le rendement d’un haut-parleur est donc dépendant de la tension fournie
au haut-parleur U, du champ magnétique de I'aimant B, de la pulsation w (ou fréquence)
et de la masse du systeme m.

Nous venons de voir que chaque haut-parleur est efficace dans une certaine gamme de
fréquence, le rendement d’'un haut parleur variant avec la fréquence. Ainsi, en prenant pour
exemple le haut-parleur dont la coupe est présentée a la figure 3.2.3, celui-ci est efficace
dans les basses fréquences, c’est-a-dire jusqu’aux alentours de 300 Hz. Au dela de cette
fréquence, la pression engendrée décline et ceci a cause de la taille et du poids du haut-
parleur. Ainsi pour les tres basses fréquences (inférieures a 10 Hz), ’élément limitant est le
débattement de la bobine, tandis qu’en haute fréquence c’est sa dissipation thermique. Au
dela des 300 Hz, il faut donc utiliser un autre type de haut-parleur spécifique aux aigiies
(par exemple le moteur de compression dont la coupe est présentée sur la figure 3.2.4),
ayant donc une conception différente, qui nous permet d’obtenir les pressions désirées en
haute-fréquence. La particularité du moteur de compression est la présence d’une piece de
mise en phase permettant de mettre a égale distance toutes les portions de la membrane a
la sortie du moteur. Ainsi a ce niveau la, ’ensemble des vibrations créées par les différentes
portions de la membrane se trouvent en phase avec un niveau homogene et sans distorsion
audio.
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Bobine

FI1GURE 3.2.4 — Coupe de la chambre de compression dont la particularité est la présence
d’une piece de mise en phase permettant de mettre a égale distance toutes
les portions de la membrane a la sortie du moteur

Nous avons vu qu’il existe deux voies d’optimisation du haut-parleur afin d’augmenter
la pression acoustique : son rendement et sa puissance admissible. En effet, la puissance
acoustique mesurée est proportionnelle a la puissance électrique et au rendement. La
puissance électrique du haut-parleur est caractérisée par sa tenue en puissance, c’est-a-
dire la puissance qu’il peut supporter en continu. Le rendement est, lui, caractérisé d'une
part par son couplage électromécanique (conversion de 1’énergie électrique en énergie
mécanique), et d’autre part par la conversion de I’énergie mécanique en énergie acoustique
décrite par la courbe de réponse du haut-parleur.

3.2.1.3 Distorsion audio

La distorsion acoustique est une notion a prendre également en compte pour la conception
du systeme. Elle se traduit par I'apparition en sortie de multiples de la fréquence du
signal d’entrée (harmoniques). Ceci est dii aux éléments de la chaine qui ne restituent
pas fidelement le signal regu. Ainsi cette notion est trés importante car en élastographie-
IRM nous utilisons des ondes mécaniques comportant de 1 a 3 harmoniques. Elles ne
doivent donc pas avoir d’autres fréquences dans lesquelles ’énergie de I'onde mécanique
se dissiperait et qui limiteraient ainsi 1"efficacité de I'excitation.

Sa mesure se fait en calculant le Taux de Distorsion Harmonique (TDH) en pourcentage :

Q)N VS @ Quu
TDH = J hz:jg <Q1> -0 o (3.2.10)

avec QQp, la valeur efficace de la tension de ’harmonique de rang h, ()1, la composante
fondamentale, Qgs, la somme des valeurs efficaces de la tension des harmoniques et H,
le nombre d’harmoniques.

L’ensemble de ces informations nous a permis de sélectionner un certain nombre de hauts-
parleurs. Cependant les autres éléments de la chaine d’excitation sont a prendre en compte
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Chapitre 3 Générer I'excitation mécanique

car ils participent au rendement du systeme entier.

3.2.2 Choix de la chaine d’excitation par onde de pression guidée

Comme indiqué plus haut, le but de la modification de la chaine d’excitation est d’optimi-
ser le niveau de pression a ’entrée de la cavité buccale du sujet. Ainsi, cela doit passer par
I'optimisation du rendement et de la tenue en puissance de la chaine d’excitation. Le choix
de la configuration de la chaine est établi a partir de la mesure de la courbe de réponse
en fréquence de chacun des systemes étudiés a une tension fixe de 0,2V, pour la confi-
guration qui emmene au plus haut niveau de pression. Pour cela un ordinateur controle
la chaine d’excitation permettant de générer une onde modulée en fréquence. La mesure
de la courbe de réponse en fréquence est réalisée en enregistrant avec un microphone la
pression en sortie du guide d’onde en configuration fermée, c’est-a-dire hermétique (Fi-
gure 3.2.5). Les résultats obtenus sont donnés sur les courbes présentées successivement
ci-dessous. Ils montrent I'apparition des modes de résonance dus au guide d’onde entre le
haut-parleur et la cavité buccale du sujet.

i}
| Guide d'onde _>|
— I

O
00
. microphone
Ordinateur : | P

génération d'onde
et enregistrement

Amplificateur =~ Haut parleur +
adaptateur acoustique

FIGURE 3.2.5 — Schéma du banc de test du systeme d’excitation. Configuration pour la
génération de 'onde mécanique modulée en fréquence et ’enregistrement
du niveau de pression en sortie de tube comprenant un microphone a la
place de la cavité buccale du sujet en configuration fermée

3.2.2.1 Les hauts-parleurs

La partie 3.2.1.2 a mis en évidence un certains nombres de points qui entrent en jeu
dans l'optimisation d’un haut-parleur (rendement, tension maximale admissible du haut-
parleur et taux de distorsion harmonique). A partir de ces points, nous avons sélectionnés
cing hauts-parleurs répondant aux criteres attendus pour I’élastographie-IRM. Ainsi trois
sont situés dans les basses fréquences, afin que 'onde ne soit pas trop vite atténuée (dans
le cerveau par exemple), et deux autres dans les hautes fréquences, pour des organes moins
profonds et plus facilement accessibles tels qu’en ingénierie tissulaire, le muscle ou le petit
animal.
— Pour les basses fréquences :
— B&C speaker 12NW100 82 : de 32 cm de diametre, avec une bande de fréquence
de 45 — 1500 Hz, et une puissance de 1000 W.
— Mosscade titan 15 800 W : de 38 cm de diametre, une puissance de 800 W, et a
pour caractéristique un fort débattement de la membrane.
— PHL audio 4530 82 : de 30 cm de diameétre, avec une bande de fréquence de
45 — 2000 Hz, une puissance de 300 W, et a pour caractéristique une membrane
alourdie et renforcée.
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Lors de ces tests, seul le PHL audio 4530 8 ) était inséré dans un caisson et donc com-
portait un volume a l'arriere du haut-parleur, ’avant étant directement accessible.

Les courbes de réponse en fréquence de ces trois haut-parleurs, connectés a un tube en
PVC rigide @ 32mm et 2,5mm d’épaisseur avec un adaptateur acoustique plan et un
guide d’onde de sortie de 32 mm de diametre, sont présentés a la figure 3.2.6 et montrent
la présence de pics de résonance dus a la présence du guide d’onde [Souris 11]. Cette
figure montre également que, pour les fréquences de résonance du systeme complet, le
niveau de pression en sortie du guide d’onde est sensiblement le méme. Cependant pour
les fréquences hors résonance, le haut-parleur PHL audio 4530 8 {2 a une courbe de réponse
en pression allant jusqu’a 10 dB de plus que les deux autres haut-parleurs grace a la charge
ajoutée a I'arriere du haut-parleur par le caisson. La meilleure configuration est donc un
haut-parleur de taille importante placé dans un petit volume pour obtenir le plus de
rendement et notre choix c¢’est donc porté sur le PHL audio 4530 8 2.
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FIGURE 3.2.6 — Courbes de réponse des haut-parleurs B&C speaker 12NW100 (en bleu),
Mosscade titan (en vert) et PHL audio 4530 (en rouge), pour une fré-
quence allant de 30 a 500 Hz, connectés a un tube en PVC rigide @ 32
mm avec un adaptateur acoustique plan.

— Pour les hautes fréquences :

— Moteur de compression JBL 2446j 16 €2 : de 23,5cm de diametre, avec une
bande de fréquence de 0,5 — 20kHz, une puissance de 150 W (Figure 3.2.7.a).
Le moteur de compression comporte a sa fabrication un embout afin d’y insérer
un pavillon. Pour la chaine d’excitation développée ici, il n’y a donc pas besoin
d’adaptateur acoustique entre le moteur de compression et le guide d’onde.

— Aurasound nsw2-326-8a 8 ) : de 499 mm de diametre, avec une bande de fré-
quence de 0.25 — 15kHz, et une puissance de 15 W. Ce haut-parleur de petit
diametre peut étre directement insérer dans le guide d’onde et ne nécessite donc
pas non plus d’adaptateur acoustique.

Tester le systéeme avec un haut-parleur de petit diametre (Aurasound nsw2-326-8a) a
pour but de résoudre une incertitude quant au transformateur d’impédance acoustique
(adaptateur haut-parleur - tube). En effet, la question posée est de savoir si un haut-
parleur ayant le méme diametre que le tube, et donc ne nécessitant pas d’adaptateur et
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ainsi pas de changement d’impédance acoustique, aurait un meilleur rendement (Figure
3.2.7.b).

(a) (b)

FIGURE 3.2.7 — Présentation des deux hauts-parleurs pour les hautes fréquences a compa-
rer avec en (a) : moteur & compression JBL 2446j, en (b) : le haut-parleur
Aurasound nsw2-326-8a

Concernant le choix du haut-parleur pour les hautes fréquences, les courbes de réponse
en fréquence de ces deux haut-parleurs, connectés a un tube en PVC rigide de @ 50 mm,
sont présentées a la Figure 3.2.8. La réponse du moteur de compression montre un niveau
en pression haut et régulier (de 105 a 110dB) pour des fréquences supérieurs a 200 Hz,
contrairement au haut-parleur Aurasound qui, certes, présente un meilleur niveau pour
des fréquences inférieurs a 700 Hz, mais sa réponse est rapidement diminuée jusqu’a 90 dB.
En effet, le moteur de compression comporte une plus grande membrane, a une puissance
plus importante avec un guide d’onde et une piéce de mise en phase ramenant tout sur la
sortie en améliorant ainsi le rendement dans les hautes fréquences. Notre choix s’est donc
porté sur le moteur de compression.

60



3.2 Le générateur d’onde de pression pour I'élastographie-IRM développé au sein du

laboratoire

—_
=
w

110 /\ [ MAAARNAR
VY

105} | /\ .
S l
=2
o 100 vV
- / —~/ Y " l '
g / |
S
g 95 o/ vV
o /
= 1
= 90
=]
E
8 85
B
“ 80

75 Moteur comp 4

Aurasound
70 1 ‘ i \
30 50 100 200 300 500 1000 2000

Fréquence (Hz)

FIGURE 3.2.8 — Courbes de réponse enregistrées en sortie d'un tube en PVC rigide de @
50 mm, pour une fréquence allant de 30 a 2000 Hz, avec comme générateur
d’onde soit le moteur & compression JBL 2446j (en bleu), soit le haut
parleur Aurasound (en vert).

3.2.2.2 Les transformateurs d’'impédance acoustique

Les hauts-parleurs pour les hautes fréquences n’ayant pas besoin d’adaptateur acous-
tique, la comparaison s’est faite uniquement pour les basses fréquences et entre deux
choix d’adaptateur acoustique (ou transformateur d’impédance acoustique), c’est-a-dire
I'adaptateur permettant le passage des ondes de pression entre le haut-parleur et le guide
d’onde. La question posée ici était de savoir quel adaptateur entre le haut-parleur et le
guide d’onde permettait d’obtenir le meilleur rendement. Le choix s’est posé entre 1'uti-
lisation d'un pavillon (Figure 3.2.9.a) ou bien cloisonner entierement la membrane avec
une unique ouverture du diametre du guide d’onde (adaptateur plan) (Figure 3.2.9.b).
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FIGURE 3.2.9 — Présentation des deux adaptateurs acoustiques testés pour optimiser la
connexion haut-parleur - tube : (a) le pavillon et (b) la configuration o
la membrane est cloisonnée ne laissant passer que le tube

Le choix de 'adaptateur acoustique a été réalisé en utilisant le haut parleur B&C speaker
12NW100 et un tube en PVC rigide @ 32 mm comme guide d’onde de sortie. Ainsi la figure
3.2.10 présente les courbes de réponse en fréquence du haut-parleur connecté au guide
d’onde en PVC soit via le pavillon soit via I'adaptateur plan. Ces courbes en niveau de
pression L, montrent que certes le pavillon semble légerement mieux répondre jusqu’aux
alentours des 100 Hz, mais au-dela le systeme avec ’adaptateur plan présente une pression
enregistrée plus importante que le pavillon. En effet le pavillon ajoute du volume de
charge devant la membrane entrainant une plus faible pression en sortie pour un méme
déplacement de la membrane. Ce volume de charge est également visible sur ces courbes
de réponse en fréquence aux alentours de 200 Hz, ou un mode de résonance apparailt
lors de l'utilisation du pavillon. En cloisonnant la membrane par 'adaptateur plan, le
volume mort est supprimé, permettant au systeme de générer un niveau de pression plus
important pour le méme déplacement de la membrane. Notre choix s’est donc porté pour
I’adaptateur plan lors de I'utilisation des hauts-parleurs en basses fréquences.
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Fi1GURE 3.2.10 — Courbes de réponse du haut parleur B&C speaker 12NW100, pour une
fréquence allant de 30 a 2000 Hz, connectés au tube en PVC rigide @
32 mm soit via le pavillon (en bleu), soit via I'adaptateur acoustique plan
(en vert).

3.2.2.3 Les guides d’ondes

Enfin, ce sont trois guides d’onde qui ont été confrontés : deux tubes en PVC rigides
de 50 et 32mm de diametre (Figure 3.2.11.a) et une gaine flexible spiralée a 32 mm de
diametre (Figure 3.2.11.b). Cette derniere a été choisie pour sa flexibilité afin d’atteindre
plus facilement la cavité buccale du sujet mais également pour pouvoir modifier I'angle
d’incidence des ondes dans un tissu. Les tests ont été menés, pour les basses fréquences,
avec le haut-parleur B&C speaker 12NW100 et le pavillon comme adaptateur acoustique
et, pour les hautes fréquences, avec le moteur de compression. Pour les basses fréquences,
les adaptateurs acoustiques n’avaient alors pas encore été comparés et 1'utilisation du
pavillon, par ailleurs, ne modifie pas la comparaison des différents guides d’onde.
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FIGURE 3.2.11 — Présentation des guides d’ondes a comparer avec deux tubes en PVC
rigide de 50mm et 32mm de diametre (a) et la gaine flexible spiralée

(b)

— Pour les basses fréquences :
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Les courbes de réponse en fréquence associées aux trois guides d’ondes, lors de 'utilisation
avec un haut-parleur destiné aux basses fréquences, sont présentées a la figure 3.2.12 et
montrent que le diametre du guide d’onde, entre 30 Hz et 500 Hz, n’a pas d’influence
significative sur 'amplitude des ondes. Par contre la composition du matériau du guide
d’onde joue beaucoup sur le niveau de pression acoustique transmis. Ainsi une gaine
flexible absorbe une partie des ondes et guide moins efficacement les ondes qu'un tube
rigide dont la réflexion est plus importante que I’absorption des ondes. Le choix s’est donc
porté sur l'utilisation de guides d’onde rigides.
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Fi1GURE 3.2.12 — Courbes de réponse du haut-parleur B&C speaker 12NW100, pour une
fréquence allant de 30 a 500 Hz, connecté soit au tube en PVC rigide
@ 50mm (en bleu), soit au tube @ 32mm (en vert), ou soit a la gaine
flexible (en rouge), via le pavillon.

— Pour les hautes fréquences :

La figure 3.2.13 présente les courbes de réponse en fréquence des trois guides d’ondes
reliés au moteur de compression pour les hautes fréquences. Contrairement aux basses
fréquences, le diametre du guide d’onde a une influence sur le niveau de pression obtenu
au niveau du microphone. Ainsi plus le diameétre est petit, plus la perte en pression sera
faible. De plus la gaine flexible a un niveau de pression identique au tube en PVC rigide
de 32 mm de diametre, et méme supérieur a celui du tube en PVC rigide de 50 mm
pour des fréquences supérieures 700 Hz. C’est donc la gaine flexible qui a été choisie lors
de T'utilisation du moteur de compression permettant ainsi la modification de l'angle
d’incidence des ondes dans le tissu.
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FI1GURE 3.2.13 — Courbes de réponse enregistrées en sortie des deux tubes en PVC rigide
de@ 50 mm (en bleu) et de @ 32mm (en vert), et en sortie de la gaine
flexible (en rouge), pour une fréquence allant de 30 a 2000 Hz, avec en
entrée le moteur a compression JBL 2446j connecté aux différents tubes
par un adaptateur plan.

3.2.2.4 Systéme optimisé

L’ensemble des courbes de réponse mesurées montre qu’il faut deux configurations dis-
tinctes pour générer les ondes acoustiques : une pour les basses fréquence (de 20Hz a
400 Hz) et une seconde pour les hautes fréquences (de 400 Hz a 2000 Hz). Pour les basses
fréquences, la chaine d’excitation ayant le meilleur rendement comprend le haut-parleur
PHL audio 4530 82 avec un guide d’onde en PVC rigide relié au haut-parleur par un
adaptateur plan. Pour les hautes fréquences, la chaine d’excitation au meilleur rendement
comporte le moteur de compression JBL 2446j 16 ) avec la gaine flexible comme guide
d’onde.

Pour la suite, je ne considererai que le systeme basse fréquence nécessaire pour les expé-
riences menées dans ce travail.

3.2.3 Caractérisation du générateur d’onde de pression

En définitive, le nouveau systeme optimisé comprend un amplificateur Yamaha P25008,
le haut-parleur PHL audio 4530 82, dont la membrane a été alourdie et renforcée pour
améliorer son rendement, contenu dans un caisson impliquant une charge arriere et avant
par la présence d'un adaptateur plan contenant uniquement un orifice du diametre du
guide d’onde pour laisser passer les ondes acoustiques. Une fois ce choix réalisé, le systeme
a été installé dans un meuble mis sur roulettes permettant ’agencement de 'amplificateur,
mais également la possibilité pour le sujet d’avancer ou reculer le haut-parleur via le guide
d’onde, grace a un systeme de glissiere (Figure 3.2.14).
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FIGURE 3.2.14 — Photos du générateur d’onde de pression basse-fréquence 20 — 50 Hz
optimisé (a), du haut-parleur (b), et de 'amplificateur Yamaha P2500S

(c)

3.2.3.1 Courbes de réponse en fréquence

La courbe de réponse de la chaine d’excitation en basse-fréquence optimisée a été enre-
gistrée de la méme maniere que lors de 'optimisation du systéme, avec un balayage en
fréquence allant de 3 & 1000 Hz, et ce pour plusieurs longueurs du guide d’onde (Figure
3.2.15). La valeur de la tension a été fixée a 0.03V afin de ne pas saturer le microphone
dont la limite était fixée a 130 dB, seuil de la douleur pour l'oreille humaine. Ce que 'on
observe est que plus le tube est long, plus la premiere fréquence de résonance du systeme
est basse et plus 'amplitude des modes de résonance diminue. Par contre le niveau de
pression hors résonances reste identique quelque soit la longueur du guide d’onde. On peut
également observer deux pics a 258 Hz et 370 Hz pour la courbe de réponse du systeme
en sortie méme de 'adaptateur acoustique (en bleu). Ces pics sont caractéristiques du
systeme a cause de la présence des charges avant et arriere du haut-parleur situé dans le
caisson.

Comme nous l'avons mentionné plus haut, I'impédance Z d’un haut-parleur varie avec
la fréquence imposée (équation 3.2.8). Le module de cette impédance a été mesuré sur
la gamme de fréquence allant de 3 a 1000 Hz grace a 'ajout d’une résistance de 1k{2
en série entre 'amplificateur et le haut-parleur. La courbe du module d’impédance en
fonction de la fréquence est présentée sur la méme figure que la courbe de réponse en
fréquence du haut-parleur (courbe en pointillés de la Figure 3.2.15). Sur la courbe du
module d’'impédance du haut-parleur, on remarque trois pics caractéristiques : le premier
pic est situé a la fréquence de 27 Hz et correspond a la fréquence de résonance du haut-
parleur (liée a I'impédance motionnelle Z,,). Les deux autres pics sont situés a 258 Hz et

66



3.2 Le générateur d’onde de pression pour I'élastographie-IRM développé au sein du
laboratoire

370 Hz et sont les mémes que ceux de la courbe de réponse en fréquence en ’absence de
tube correspondant a la présence des volumes en avant et arriere du haut-parleur.
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FI1GURE 3.2.15 — Niveau de pression a la sortie du systeme pour les guides d’onde de
32mm de diametre et de longueur allant jusqu’a 352 cm. Courbe du
module de I'impédance électrique du haut-parleur (pointillés).

Le tableau 3.1 présente les quatre premiers modes de résonance du systeme établis dans
la figure 3.2.15. Il est possible de revenir a ces fréquences de résonance a partir de la
longueur du tuyau, L, et de la célérité du son dans lair Cy, & savoir 340,5m s~ & 15°C
[Souris 11] :

(2n - 1) . C()
4L ’

ol n est un nombre entier et correspond au mode de résonance. L’équation 3.2.11 cal-
cule les fréquences de résonance d'un tuyau dit ouvert-fermé ou s’est établit une onde
stationnaire, c’est-a-dire ouvert a 'extrémité ou est généré 'onde de pression et fermé a
lautre extrémité du tuyau. A partir de cette équation, il est donc possible de connaitre
la longueur du tube a utiliser pour mesurer les parametres mécaniques d’un tissu a une
fréquence précise.

fn = (3.2.11)

| Mode [ 1 | 2 3 4 ]
Tube 94cm | 88 Hz | 266 Hz | 446 Hz | 622 Hz
Tube 175cm | 48 Hz | 143Hz | 240Hz | 340 Hz
Tube 264cm | 32Hz | 96Hz | 160Hz | 224 Hz
Tube 352cm | 24Hz | 72Hz | 120Hz | 168 Hz

TABLE 3.1 — Fréquences de résonance du systeme ouvert-fermé haut-parleur-adaptateur
plan - guide-d’onde pour les quatre premiers modes et quatre longueurs du
guide d’onde
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Ce systéme est maintenant caractérisé sans charge au bout du guide d’onde, il reste a
le caractériser en configuration pour 1’élastographie du cerveau, a savoir lorsque le guide
d’onde est inséré dans la cavité buccale du sujet via un embout buccal.

3.2.3.2 Caractérisation du systéme lors de I'élastographie du cerveau

Pour pouvoir mesurer la pression émise dans la cavité buccale du sujet allongé dans le
tunnel du scanner IRM, une sonde de pression optique (OPP-M, OpSens, Canada) est
connectée directement sur un filtre antibactérien situé a la sortie du guide d’onde juste
avant ’embout buccal. Cette sonde prend la place du microphone pour I'enregistrement
du niveau de pression lors du protocole présenté a la figure 3.2.5. Elle présente 1'avantage
d’étre amagnétique et de pouvoir étre utilisée pendant 'examen d’élastographie-IRM afin
de controler son bon déroulement. Le filtre antibactérien et I’embout buccal, en déportant
la prise de pression de quelque dix centimetres, n’affectent pas la mesure de pression et le
résultat enregistré correspond bien a la pression dans la cavité buccale.

Courbe de réponse en fréquence a plusieurs niveaux :

Un balayage en fréquence de 10 a 1000 Hz était envoyé dans le guide d’onde d’une longueur
de 350 cm et ce pour des tensions a l’entrée du haut-parleur allant de 1 a 10 Veg. La figure
3.2.16 met en exergue les modes de résonance de la chaine d’excitation au niveau de la ca-
vité buccale du sujet, a savoir 74 Hz, 119 Hz, 161 Hz, 209 Hz et 254 Hz, avec des pressions
allant jusqu’a 157 dB, soit 1415.89 Pa. Enfin, la pression chute de maniere importante
pour les derniers modes de résonance, empéchant leur utilisation en élastographie-IRM.
L’ensemble des courbes de réponse pour chaque tension d’entrée montre une bonne li-
néarité entre tension d’entrée et niveau de pression et nous permet d’établir la tension
d’entrée de la chaine d’excitation en fonction du niveau de pression buccale voulu.
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F1GURE 3.2.16 — Courbes de réponse de la chaine d’excitation : niveaux de la pression
buccale chez un sujet en fonction de la tension efficace a 'entrée du
haut-parleur (de 1 a 10 Veg) et de la fréquence d’excitation (de 10 a
500 Hz)
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Courbe de réponse en fréquence pour les modes de résonance :

L’excitation pour 'élastographie par onde de pression guidée a une seule fréquence est
validée par la mesure des courbes de réponse en fréquence mesurées a 4 Vg, et ceci pour
les quatre premiers modes de résonance : 74 Hz, 119 Hz, 161 Hz et 209 Hz. Ainsi une onde
acoustique monofréquentielle a été générée pour chaque mode de résonance et le niveau
de pression au niveau de la cavité buccale a été mesurée pour les fréquences allant de 10
a 1000 Hz. Ces courbes de réponse en fréquence, présentées a la figure 3.2.17, indiquent
des pics de pression a la fréquence de 'onde générée, avec un niveau de pression de
148 dB. Elles indiquent également la présence de distorsions acoustiques (TDH) négli-
geables (Equation 3.2.10) : 2,4% pour 74 Hz, 0,8% pour 119Hz, 0,44% pour 161 Hz et
0,18% pour 209 Hz. Le systéme optimisé est non seulement efficace mais aussi linéaire
aux fréquences de résonance.
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F1GURE 3.2.17 — Courbes de réponse en fréquence de la chaine d’excitation pour
I’élastographie-IRM a une seule fréquence, 74 Hz (a), 119 Hz (b), 161 Hz
(c), et 209 Hz (d) correspondant aux fréquences de résonance de la chaine
d’excitation (Figure 3.2.16)

Courbe de réponse en fréquence pour trois harmoniques :

L’excitation pour I’élastographie-IRM multifréquentielle, utilisée lors de ce travail de these
avec la séquence d’écho de gradient multifréquence (partie 1.3.3), est validée par la mesure
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de la courbe de réponse en fréquence du systeme, présentée a la figure 3.2.18, en géné-
rant trois fréquences harmoniques simultanément a savoir 59,5 Hz, 119 Hz et 1785 Hz,
a 4 Veg. Ces courbes présentent des niveaux de pression, pour les trois harmoniques, de
(139,8dB)s59 51z, (150dB)119m, et (139 dB)17s 512, bien supérieures aux distorsions acous-
tiques présentes dans le domaine 10 — 500 Hz balayé ici.
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FIGURE 3.2.18 — Courbe de réponse du systeme d’excitation par onde de pression guidée
pour l'élastographie-IRM & trois fréquences simultanément : 59,5 Hz,
119Hz et 178,5Hz

3.2.3.3 Cartes de propagation des ondes de cisaillement

Pour valider la présence d’ondes de cisaillement dans le cerveau induites par la chaine
d’excitation optimisée, des données d’élastographie ont été acquises sur un volontaire sain
a 72Hz (pour un tube de 350 cm, les modes de résonance dépendent encore légerement
du sujet) avec un niveau de pression de 167 dB dans la cavité buccale, dans un scanner
IRM & 1,5 T (Achieva, Philips, Les Pays-Bas), utilisant une antenne “téte” standard, avec
comme parametres d’acquisition :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-GE 80 x 56 x 50 (235 x 164, 5 x 147) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition :
(2,94 mm)? isotrope (9,2/698) ms (8 min 51s)
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT -m™! 72 Hz 4

Le niveau de pression de 167 dB est supérieur au seuil de douleur de I'oreille humaine mais
ici 'utilisation des basses fréquences (figure 3.2.2) ainsi que I'arrivée des ondes de pression
dans le cavité buccale permettent d’utiliser des pressions importantes sans danger pour
I’audition.
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La figure 3.2.19 présente les cartes de déplacement encodées selon la direction z (ou 5)
(champ de déplacement w(zg,f)) pour trois coupes acquises dans la partie inférieure,
médiane et supérieure du cerveau. Ces trois coupes montrent des déplacements allant de
—30 a 30 pm dans I’ensemble du cerveau. Ces déplacements sont confirmés par 'amplitude
totale des ondes de cisaillement présentée a la figure 3.2.20 allant jusqu’a 30 pm, avec des
amplitudes plus faibles au centre du cerveau descendant jusqu’a 6 pm, supérieures aux
amplitudes rencontrées dans la littérature utilisant des actionneurs passant a travers les
barrieres protectrices du crane.
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FIGURE 3.2.19 — Colonnes de droite : cartes des champs déplacement (pm) selon la di-
rection z pour quatre instants différents du cycle oscillatoire obtenues a
72 Hz pour trois des cinquante coupes axiales acquises dans le cerveau.
Colonne de gauche : images anatomiques pondérées T2* correspondant
a chacune des trois coupes (unité arbitraire).
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0

FIGURE 3.2.20 — A droite : amplitude totale des ondes mécaniques se propageant dans
le cerveau d'un sujet a 72 Hz pour la coupe centrale du cerveau (pour
faire ressortir les faibles amplitudes, 1’échelle a été saturée a 25num). A
gauche : image anatomique pondérée T1 correspondante.

3.2.4 Conclusion

Ce systeme d’excitation mécanique par onde de pression guidée optimisé a été calibré et
validé d'une part par la mesure des courbes de réponse en fréquence pour 1’élastographie-
IRM monofréquencielle puis multifréquencielle. Il a été validé d’autre part en mesurant
les cartes des amplitudes de déplacement de 'onde de cisaillement dans l’ensemble du
cerveau. Ce systeme a alors été mis en place pour la réalisation d’un protocole hospitalier
de recherche clinique sur 'évaluation de 1’élastographie-IRM du cerveau sur quarante-
huit sujets sains et sujets atteints de tumeurs gliales. Les modes de résonance du systeme
dépendent de la longueur du guide d’onde mais également du sujet. Ainsi, la courbe de
réponse du systeme est réalisée avant chaque étude grace a la sonde de pression optique
(OPP-M, OpSens, Canada) permettant également le suivi de la pression dans la cavité
buccale du sujet durant toute 1’'acquisition.
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Chapitre 4

Préambule a la correction du
mouvement du sujet

4.1 Impact du mouvement du sujet en élastographie-IRM

Comme de nombreuses modalités en imagerie, 1’élastographie-IRM est sensible aux mou-
vements du patient lors de 'acquisition et les propriétés mécaniques qui peuvent en étre
extraites sont faussées. Dans la littérature, certains ont abordé le probleme en prenant
des dispositions pour 1’éviter (position, sélection des sujets, utilisation d’accessoires de
contention) [Atay 08, Dresner 01], voire en excluant certaines données [Jenkyn 03]. Peu
d’articles abordent la correction du mouvement a posteriori en élastographie-IRM et,
quand ils existent, cela concerne principalement les mouvements physiologiques, tel que
le mouvement des fluides dans le corps, qui entrainent des défauts de remplissage de la
matrice de Fourier [Johnson 13]. A notre connaissance, aucune correction de mouvement
n’a été réalisée en post-traitement, ni aucune étude n’a été faite dans le but de mesurer
les erreurs que peuvent entrainer les mouvements sur le champ de déplacement mesuré.

Néanmoins, 'IRM de diffusion et en particulier I'imagerie du tenseur de diffusion (Diffu-
sion Tensor Imaging ou DTI), qui utilise également une séquence sensibilisée aux mou-
vements des molécules, a développé des techniques de correction de mouvement du sujet a
posteriori [Alexander 01, Leemans 09]. L’imagerie du tenseur de diffusion et I’élastographie-
IRM sont comparables : le DTT a pour finalité d’acquérir le tenseur de diffusion a partir
de T'encodage de la diffusion des molécules d’eau selon un grand nombre de directions.
Cette séquence possede donc, tout comme les séquences d’élastographie-IRM, des gra-
dients bipolaires appliqués selon les différents axes d’acquisition du mouvement. Toute-
fois la pondération en diffusion porte sur 'amplitude du signal tandis que le champ de
déplacement induit par le passage de ’'onde mécanique est encodé sur la phase du signal.
Les erreurs induites par les mouvements du sujet sur les données de DTT présentent des
similitudes a celles en élastographie-IRM. Ainsi, la correction du mouvement du sujet en
élastographie-IRM présentée ici est inspirée au départ de la correction développée en IRM
de diffusion.

Dans ce chapitre nous étudierons d’abord I'influence du mouvement du sujet sur les don-
nées d’élastographie-IRM, puis nous introduirons un schéma original pour la correction
du mouvement grace a un recalage spatial des données (appelé normalisation spatiale)
puis une renormalisation des champs de déplacement. Ensuite nous aborderons quelques
notions utiles pour la suite de ce travail tel que le calcul de 'incertitude sur la mesure du
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déplacement a partir du calcul du rapport signal a bruit. Enfin nous verrons les difficultés
rencontrées pour la reproductibilité des images de phase en IRM et la maniere de répondre
a ce probleme.

4.1.1 Influence du mouvement sur les cartes de déplacement

Le champ de déplacement induit par 'onde de cisaillement dans le tissu cible est acquis
en encodant sur la phase du signal le déplacement dans chacune des trois directions de
I'espace (M, P et S respectivement pour 1’axe de la mesure, I'axe de la phase et I'axe des
coupes). Les cartes de déplacement sont alors reconstruites a partir des cartes de phase
grace a l’équation 1.3.3. Comme il s’agit d’élastographie dynamique, pour chaque enco-
dage, le déplacement est acquis pour plusieurs instants différents (appelés dynamiques)
dans le but d’échantillonner I’ensemble du cycle oscillatoire de ’'onde mécanique. Lors de
ce travail de these ce sont soit 4 soit 8 dynamiques qui ont été acquises. Au total il y a
donc eu 4 x 3 = 12 ou 8 x 3 = 24 acquisitions du méme volume nécessitant un temps
d’acquisition pouvant dépasser les dix minutes. Ce temps est long pour le sujet ce qui rend
I’acquisition sensible aux mouvements respiratoires, cardiaques ou physiques du sujet, et
dégrade la précision et I'exactitude de la mesure du champ de déplacement.

Ces mouvements ne se traduisent pas nécessairement par des artéfacts visibles sur chaque
image ni par un rehaussement de l'erreur de la mesure proprement dite, mais par un
changement du référentiel d’encodage des composantes du champ de déplacement entre
les 12 ou 24 acquisitions. Ces mouvements ne sont donc pas facilement perceptibles lors
de l'acquisition ou méme apres. La figure 4.1.1 présente deux images en module pour
une coupe sagittale de cerveau, de deux volumes acquis sur les 24 d'un jeu de données
d’élastographie-IRM. Est présentée également 'erreur relative entre ces deux images en
module tel que € = %, permettant d’établir une carte de différence entre les deux
images. Ces deux images en module et la carte d’erreur relative entre ces deux images
permettent de mettre en exergue le mouvement du sujet.

A partir de ce jeu de données, il est possible de calculer les angles de rotation de la téte
du sujet avec comme référence le premier volume acquis grace a SPM8 (UCL, Londres)
qui permet de recaler spatialement des images en module et quantifie ainsi le mouvement
du sujet (cf partie 4.1.2.1). La figure 4.1.2 expose I'ensemble des angles autour des trois
axes pour les 24 volumes acquis et montre des angles allant de —1,5° a pres de 3° avec
des mouvements les plus importants autour de 'axe Ox correspondant a un mouvement
de “oui” .

Par leur durée, il est difficile d’acquérir de nouveau 'ensemble des 12 ou 24 volumes -
ensemble qui ne sera pas forcément moins exempte d’artéfacts de mouvement. Une cor-
rection a posteriori s'impose alors. Cela exige d’une part le recalage spatial de I’ensemble
des volumes acquis que I’on nommera par la suite normalisation spatiale et d’autre part le
recalage des composantes du champ de déplacement, c’est-a-dire des cartes de phase, que
I’on nommera renormalisation du champ de déplacement. En effet les cartes du champ de
déplacement sont déterminées chacune dans le référentiel du champ de vue et non dans
celui du sujet. Ainsi le référentiel dans lequel est déterminé le champ de déplacement est
affecté par les transformations qui sont appliquées lors de la normalisation spatiale dans
le référentiel du sujet des cartes de phase.
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SAT]E]21 INIIIY

FIGURE 4.1.1 — Images de module en élastographie-IRM du cerveau en unité arbitraire.
Ces coupes sagittales, issues de deux des 24 volumes acquis, montrent
pour la méme coupe un mouvement d’inclinaison (selon 'axe Ozx) de

—1.4° (en haut) et de 2.7° (au milieu) durant l'acquisition. En bas : carte
(I-1.40=15.7°)

d’erreur relative entre ces deux images tel que € =
max(]_1 40)
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Pitch|

Angle (degré)

1 1 1 1 1
2 4 6 8§ 10 12 14 16 18 20 22 24
Numéro du volume acquis

71.5 1 1 1 1 1 1 1

FIGURE 4.1.2 — Graphe reflétant le mouvement global d’un sujet durant une acquisition
d’élastographie-IRM du cerveau. Pitch, roll et yaw correspondent aux
rotations autour des axes Oz (mouvement de flexion-extension ou “oui”),
Oy (mouvement d’inclinaison) et Oz (mouvement de rotation ou “non”).
Les angles ont été calculés entre le premier volume acquis et les 23 autres
volumes, numérotés de 1 a 24, avec SPM8 (UCL, Londres).

Il s’agit ici non seulement de normaliser spatialement les images mais également de quan-
tifier 'impact de la réorientation des cartes de déplacement lors de la normalisation spa-
tiale puis de corriger cette derniere par une normalisation de la phase. Nous nous sommes
principalement intéressés au cerveau. Par la suite, nous traiterons essentiellement des
transformations rigides ou ’on considere que la forme de I'organe en mouvement n’a pas
changé. Ces transformations sont composées de six transformations élémentaires : trois
translations et trois rotations.

4.1.2 Méthode pour la correction du mouvement

4.1.2.1 Normalisation spatiale

Le recalage spatial est réalisé avec SPM8 (UCL, Londres) [Karl J. Friston 07], script déve-
loppé sous Matlab®, en transformant spatialement une image afin de la faire correspondre
a une image de référence qui ne sera pas modifiée. Il est effectué en deux étapes : d’abord
I'estimation des parametres de transformation réalisée sur les images de module, puis la
transformation des images de module et de phase a partir des parametres évalués a 1’étape
précédente.

La premiere étape implique l'estimation des six parametres décrivant la transformation
spatiale qui permettent aux images de coincider au mieux entre elles en minimisant les
écarts entre les deux images. Les six parametres ¢ recherchés correspondent aux trois
translations et aux trois rotations (notés ¢; & ¢g) constituant la transformation rigide.
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Pour cela un certain nombre de points dans I'image de référence (z;) sont comparés aux
points de l'image a recaler (Mz;, ou M est la matrice de transformation rigide). Les
parametres ¢ sont optimisés en minimisant la différence quadratique moyenne des deux
images, tel que :

o (f(Mea;) = g(:))?, (4.1.1)
1
avec f(M - z;), 'image a recaler et g(x;), I'image de référence.
Une fois la matrice de transformation rigide calculée, la transformation de l'image est
réalisée par ré-échantillonnage : il s’agit alors de déterminer, pour chaque voxel de I'image
transformée, I'intensité correspondant a 'image originale. Pour cela, une interpolation est
nécessaire et notre choix s’est fait en comparant trois interpolations différentes.

Interpolation au plus proche voisin

Cette interpolation est la plus simple et consiste a prendre la valeur du voxel le plus
proche du point échantillonné.

Interpolation trilinéaire

Cette interpolation consiste a déterminer la valeur d'un voxel en fonction des valeurs de
I’ensemble des voxels voisins. Si on prend I'exemple a une dimension, avec b un voxel situé
a 'abscisse x;, dont la valeur est a déterminer compris entre les voxels a, situé en z,, et c,
en x., dont les valeurs v, et v, sont connues. Alors la valeur du voxel b v, sera :

vy — (xe — xp)ve + (T — xa)va. (4.1.2)

Le — g

L’extension de cette approche a trois dimensions est triviale.

Cette interpolation présente l'inconvénient d’étre plus longue que l'interpolation précé-
dente mais évite son coté pixelisé.

Interpolation généralisée

La méthode d’interpolation généralisée modélise dans un premier temps une image comme
une combinaison linéaire de fonctions de base, ici des fonctions B-splines. Ces dernieres
sont des fonctions définies par morceaux grace a des polynomes, de différents degrés n,
telles que :

" '(n+1) n+1 "
_— —17.0) . 4.1.3
§n+1—m' ax< 4 g,) (4.1.3)

Une fois 'image transformée, le ré-échantillonnage de chaque nouveau point consiste alors
a calculer la combinaison linéaire appropriée des fonctions de base.

L’interpolation utilisant des fonctions B-splines de degré 0 et de degré 1 sont identiques
aux interpolations au plus proche voisin et trilinéaire. Dans ce travail, nous utilisons la
fonction B-spline de degré 7, car c’est le plus haut degré qui soit proposé par SPMS8 et
donc celui réalisant la meilleur 'interpolation.
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Pour pouvoir comparer ces trois interpolations et sélectionner la plus adaptée, I'image en
module d’un fantome de sein (Model 051, CIRS, USA) a été acquise par IRM avec les
parametres d’acquisitions présentées plus tard dans la partie 4.2.2.1 et est appelée image de
référence (Figure 4.1.3.a). Une autre acquisition a été réalisé en tournant le champ de vue
de 15° selon les trois axes de I'imageur (Figure 4.1.3.b). Sous SPMS8, I'image tournée a été
normalisée spatialement sur I'image de référence trois fois en utilisant a chaque fois une des
trois interpolations présentées, donnant au final une image normalisée (Figure 4.1.3.c, d et
e). Pour chaque interpolation testée, des cartes d’erreur relative entre I'image de référence

%}hic)). La figure 4.1.4

montre les cartes d’erreur relative dont les moyennes et écart-types ont été mesurés sur
I'ensemble du volume masqué (prenant en compte uniquement le fantome). L’ensemble
des moyennes étant centrées en zéro, c’est donc les écart-types (std) qui seront présentés.
L’écart-type le plus bas est obtenu par l'interpolation généralisée (std);q = 0.049 contre
(std)q, = 0.055 pour l'interpolation trilinéaire et (std)p, = 0.083 pour l'interpolation
au plus proche voisin. Ces résultats montrent que c’est I'interpolation généralisée la plus
performante et ce sera elle qui sera appliquée par la suite dans ce travail.

I,.r et 'image normalisée I,.. ont été calculées, telles que : € =

Cette comparaison a également permis d’évaluer la normalisation spatiale et prendre en
compte par la suite I'existence du biais introduit par le ré-échantillonnage de I'image.

(V') sMmpow

() (d)

FIGURE 4.1.3 — Image de référence en module (a), image acquise avec le champ de vue
tourné (b). En bas : images normalisées avec I'interpolation au plus proche
voisin (c), 'interpolation trilinéaire (d) et I'interpolation généralisée (e).
Unité arbitraire.
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std=0.083 std=0.055 std=0.049

SAT]E[aI INAIIYq

FI1GURE 4.1.4 — Cartes d’erreur relative entre 'image de référence et I'image normalisée
avec l'interpolation au plus proche voisin (a), trilinéaire (b) et généralisée
(c). L’écart-type de chaque carte d’erreur relative (présentés au dessus
des trois cartes) a été calculé sur I’ensemble du volume en utilisant un
masque prenant en compte uniquement le fantéme

Les cartes de module et de phase sont ainsi spatialement normalisées. Seulement les com-
posantes du champ de déplacement ont été acquises selon le référentiel du champ de vue.
En recalant spatialement 1’ensemble des volumes, les composantes du champ de dépla-
cement se trouvent dans des référentiels différents et nécessitent d’étre recalés pour étre
mises dans un méme référentiel.

4.1.2.2 Renormalisation du champ de déplacement

Pour un volume acquis selon une direction d’encodage i (i = M, P ou S), la matrice de
transformation rigide peut étre calculée grace aux parametres de translation et de rotation
(¢1 & g¢) déterminés et donnés lors de I’étape de la normalisation spatiale par SPMS. Elle
est ainsi composée d’une matrice de translation 7; et d’'une matrice de rotation R;, telles
que :

Q1
Ti=1| q |, (4.1.4)
qs
[ Ri1 Rix Rig
R, = | Riu Ris Rig |,
| Ri7 Rig Rig
1 0 0 cosf, 0 sind, cosf, —sinf, 0
R, = 0 cosf, —sind, 0 1 0 sinf, cosf@, 0 |(4.1.5)
| 0 sinf, cosf, —sind, 0 cosb, 0 0 1

avec 0, = qq, 0, = g5 et 0, = gs.

La figure 4.1.5 présente ’ensemble des étapes de la correction du mouvement du sujet
en élastographie-IRM. Ainsi lors de I'acquisition, les mouvements du sujet induisent un
changement de référentiel anatomique entre chaque encodage des composantes du champ
de déplacement (image 2). Apres la normalisation spatiale qui consiste en la correction
du référentiel anatomique, chaque carte de déplacement subit une rotation et translation
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différentes, équivalent a un changement de référentiel vectoriel (image 3). Chaque com-
posante du champ de déplacement est déterminée dans un référentiel différent avec pour
conséquence 'obtention d’un champ de déplacement dans une base non orthonormée. Il
est alors nécessaire de renormaliser le champ de déplacement dans une base orthonor-
mée. La renormalisation du champ de déplacement vise le changement de référentiel d’un
champ de vecteurs qui demeure invariant par translation mais est affecté par rotation.
Ce sont donc les transformations induites par la normalisation spatiale de la rotation du
sujet qu'il faut corriger (image 4).
Si ’on considere le champ de déplacement , défini par les composantes uys, up et ug selon
les directions d’encodages (€, €p, €5) qui forment une base orthonormée telle que 4 =
Upnr
up |, alors pour chaque dynamique, la renormalisation des cartes de déplacements doit
ug
permettre de remonter au champ de déplacement . Cela est réalisé par la transformation
inverse suivante :

Ups Upg
—1
up | = Mgpr | up |, (4.1.6)
us us
Upr
avec u' = [ upr |, le champ de déplacement calculé a partir des cartes de déplacement
us’

acquises puis normalisées spatialement, défini dans la base (€y, €pr, €4/) non orthonormée.
Mgpgt est la matrice de rotation calculée a partir des trois matrices de rotation de chaque
Ryi Rup Rugs
encodage IR;, telle que Mrpr = | Rpsa Rps Rpg
Rs7 Rsg Rsyg

M
= upp cos(0)én

N
+upy sin(f)ep

Acquisition des Etape 1 : Acquisition des données Etape 2 : Normalisation spatiale Etape 3 : Renormalisation
données de référence apres rotation de -  autour de l'image 2 sur l'image 1 (rotation  du champ de déplacement
de € de la téte du patient de @ autour de €s)
Image 1 Image 2 Image 3 Image 4

FIGURE 4.1.5 — Etapes de la correction du mouvement en élastographie-IRM pour un
mouvement de rotation d’angle # selon €g
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4.2 Notions préliminaires a la correction du mouvement
en élastographie-IRM

Pour calculer I'erreur engendrée par 1’absence de renormalisation du champ de déplace-
ment et évaluer par la suite I’apport de cette renormalisation, certaines grandeurs doivent
étre préalablement calculées : I'erreur sur la mesure de la phase pour une acquisition et
I’écart que nous pouvons attendre entre plusieurs acquisitions identiques. Nous évaluerons
ainsi la reproductibilité des cartes de déplacement acquises en élastographie-IRM.

4.2.1 Calcul de I'incertitude sur la mesure du déplacement en
élastographie-IRM

4.2.1.1 Calcul du rapport signal a bruit

Nous avons vu dans la partie 1.2.4 que le rapport signal a bruit (RSB) reflétait la qualité
de I'image acquise. Le bruit du signal complexe RMN est distribuée normalement selon
une gaussienne, caractérisée par son écart-type o qui est identique pour la partie réelle
.. et la partie imaginaire [;,, du signal. Les images de module [ sont formées a partir
de ces deux parties de maniere non linéaire, telles que :

Io= /12 + I2,. (4.2.1)

La distribution du bruit n’est alors plus gaussienne, elle est ricienne [Gudbjartsson 96].
L’écart-type du bruit de I'image en module oq est relié a I'écart-type ¢ du bruit du signal

mesuré, par la relation suivante :
g0 = 04 /2 — g (4.2.2)

Le signal complexe Sy mesuré par IRM peut s’écrire :

So = I - €', (4.2.3)

avec [y le module du signal et @y la phase du signal.

Le calcul du rapport signal a bruit (RSB) correspondant est alors :

IO ™
RSB=—-,/2— = 424
22-5 (4:2.4)

ou le bruit de I'image est considéré comme un bruit homogene sur ’ensemble de I'image,
et donc oy peut étre mesuré sur une partie de I'image ne comprenant pas de signal.

4.2.1.2 Incertitude sur la mesure de la phase et du déplacement

Les images de phase @, sont déterminées a partir des parties réelle I,. et imaginaire I;,,
du signal RMN, telles que :

[im
dy = tan~* (I > . (4.2.5)

re
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A partir de la théorie de la propagation d’incertitude et dans 'hypothése d'un rapport
signal & bruit suffisant (supérieur a 3 [Gudbjartsson 96]), 'incertitude sur la mesure de la
phase, définie par son écart-type og, est [Conturo 90] :

%, \ Do\
2 0 2 0 2
Oy = (a[re> 0.+ (a[im> T (4.2.6)

avec o, et 0, les écart-types du bruit des images des parties réelle et imaginaire.

Soit :

d ) tan(®
0 0 _ 0 0 _a[an( 0)]’ (427)
0l 0 [tan(Py)] Ol
8(1)() . 8@0 0 [tan(@o)]
En y insérant 1’équation 4.2.5, on obtient alors :
0Py 9 —Iim
oL, cos” (Pg) - 7 (4.2.8)
0Py cos® (Do)
alz Ire ‘
En reprenant I’'équation 4.2.6, on trouve :
2, cost (@)
o3 = cos? (®g) - 71 ol + Tafm. (4.2.9)
Or, comme énoncé précédemment, o, = 04, = 0 et [y = /12 + I2,, on a alors :
2 (D) - I,
— . M‘ (4.2.10)

Oy, =0
12
re

Or cos (®g) = [Iroe, ainsi l'incertitude sur la mesure de la phase A®, pour un rapport signal

a bruit supérieur a 3, devient alors :

AD =0y, = (4.2.11)

Ad = ——.

Incertitude sur la mesure du déplacement

Dans le cas de 'application de deux gradients bipolaires synchrones et déphasés de 6
par rapport a l'excitation mécanique, la phase @,y est proportionnelle au déplacement
Uzp = & - cos(k.x + 0) d’apres I'équation 1.3.3, pour une dynamique et une direction
données. Si l'on considere I'incertitude sur la phase A® suivant I’équation 4.2.11 et que 'on
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considere que l'incertitude sur I'intensité intégrée du gradient d’encodage de mouvement
est négligeable, alors I'incertitude sur la mesure du déplacement A¢ est :

AD
A = —— 4.2.12
f v G : Temc, ( )
AE = ! L (4.2.13)
" RSB~-G T -

Nous venons donc de voir qu’a partir de la mesure du rapport signal a bruit d’une image,
il est possible d’établir 'incertitude sur la mesure de la phase puis sur la mesure du
déplacement. Cette derniére mesure nous permet alors d’établir si les amplitudes des
ondes encodées dans le tissu sur les cartes du champ de déplacement sont suffisantes pour
pouvoir établir les parametres mécaniques ou bien si elles sont de 'ordre de I'incertitude
et donc ne peuvent pas étre prises en compte.

4.2.1.3 Propagation de l'incertitude sous SPM

Il a été évoqué plus haut que le bruit suivait une distribution ricienne. Une telle distribu-
tion est caractérisée par :

Fx|v,s) = I (z;’) %exp (—M> : (4.2.14)

252
avec [ (%) la fonction de Bessel modifiée d’ordre 0 de premiere espece, s le parametre
d’échelle et v le parametre de non-centralité, défini tel que la distribution soit centrée au
point de v.

Dans le but d’observer la propagation de I'incertitude lors de la normalisation spatiale par
SPM, une carte de bruit simulée dont la taille de la matrice est de 52 x 64 x 40 a été créée.
Celle-ci suivait une distribution ricienne allant de 0 a 1 avec comme parametre d’échelle
s = 0,25, parametre de non-centralité v = 0, 14, impliquant une moyenne égale a 0, 33 et
un écart-type de 0,17 (Figure 4.2.1.a et .b) Ces parameétres ont été choisis a partir de la
mesure du bruit sur des images en module d’élastographie que nous avons acquis.

Cette carte de bruit a été traitée par SPM par une interpolation généralisée, selon une
normalisation spatiale correspondant a une rotation de 10° au centre de la carte. La
figure 4.2.2 présente la carte de bruit apres normalisation spatiale. Celle-ci présente les
parametres suivants : s = 0,26, v = 0,18, moyenne : 0,33 et écart-type : 0,16. Ainsi
Iécart-type a diminué de 2, 5% et les parametres de la distribution ricienne ont augmenté,
se rapprochant d’une distribution gaussienne.
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FIGURE 4.2.1 — Carte de bruit simulé (a, unité arbitraire) et histogrammes correspondant
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FIGURE 4.2.2 — Carte de bruit simulé en module apres normalisation spatiale SPM (a),
histogramme et ajustement ricien de la carte de bruit (b). Ajustements
riciens correspondants avant (rouge) et apres (bleu) la normalisation spa-
tiale (c).

Les figures 4.1.4 (présentée plus haut lors de la comparaison entre les différentes interpo-
lations sous SPM) et la figure 4.2.2 montrent une différence d’environ 2% pour le signal
et le bruit, avant et apres normalisation spatiale. Par conséquence, il faudra tenir compte
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de cette différence par la suite dans 1’évaluation de la normalisation spatiale des données.

4.2.2 Sur la reproductibilité des images de phase lors de I'acquisition

Les constructeurs ont développé les imageurs IRM pour une utilisation essentiellement
clinique, ou la visualisation des images se fait majoritairement en module. Ils ont ainsi
implémenté un grand nombre de procédures automatiques d’optimisation de ’acquisition
du signal et d’algorithmes de correction automatique du signal acquis qui entrainent une
non reproductibilité de la phase du signal entre deux acquisitions identiques. Il est essentiel
de s’affranchir de ces étapes automatiques d’optimisation et de correction qui introduisent
un biais aléatoire pour valider ’éventuelle reproductibilité de I’élastographie-IRM.

4.2.2.1 Problémes rencontrés

Un protocole de validation de la reproductibilité de I'imagerie en contraste de phase a
été mis en place. Les premieres mesures présentées ici révelent un biais aléatoire dans les
cartes de phase.

Ces tests de reproductibilité ont été réalisés sur un fantome de sein (Model 051, CIRS,
USA) (dont la photographie est présentée a la figure 4.2.3a) congu pour ’élastographie
et la biopsie, contenant ainsi des masses de deux rigidités différentes et allant de 2 a
10 mm de diameétre (visibles en noir sur une coupe centrale acquise en module a la figure
4.2.4). Le choix du fantdme s’est fait selon plusieurs critéres : une compatibilité IRM, des
parametres viscoélastiques proches de ceux des tissus organiques permettant d’effectuer
des acquisitions d’élastographie, une forme asymétrique et les inclusions pour pouvoir
aisément appliquer un recalage spatial. Les acquisitions ont été effectuées dans un IRM
1,5T (Achieva, Philips Healthcare, Les Pays-Bas), le fantome étant placé entre deux
antennes SENSE flexibles (SENSE Flex-M, Philips Healthcare, Les Pays-Bas) (Figure
4.2.3b), avec les parametres d’acquisition suivant :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Echo de spin (SE) 64 x 64 x 48 (120 x 120 x 90) mm?

Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition :
(1,88 mm)? isotrope | 37,57/2421, 31 ms 2min 408
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(a) (b)

FI1GURE 4.2.3 — Dispositif expérimental de 1’élastographie-IRM sur un fantéme de sein.
Photographies du fantome de sein (a) et du fantéme fixé sur le lit de
I'imageur entre les deux antennes flex-M, avec les axes z, y et z de I'ima-
geur.

Dans un premier temps, nous déterminons les cartes d’incertitude de la mesure de la
phase (paragraphe 4.2.1.2) de quatre acquisitions réalisées sans modifier les parameétres
de l'imageur. La figure 4.2.4.a montre une image en module typique de la coupe centrale
acquise sur le fantoéme sein dans ces conditions. Nous pouvons y voir les masses du fantome
en noir et des artéfacts de décalage chimique présents en hypersignal a coté de chaque
masse, biaisant en partie la mesure du rapport signal a bruit. La figure 4.2.4.b donne
I'image en phase correspondante ot on peut voir que les artéfacts de décalage chimique
n’apparaissent pas. Pour les calculs suivant, un masque a été appliqué afin d’obtenir
uniquement le signal du volume entier du fantéme sans les différentes masses. Le masque
n’a pas supprimé les artéfacts de décalage chimique car ces artéfacts n’apparaissent pas sur
les images de phase. Le rapport signal a bruit moyen sur ’ensemble du fantéme masqué
varie peu d’une acquisition a l'autre : (RSB) = 148 £ 1 et conduit & une incertitude
moyenne sur la phase de (A®) = (0,53 +0,01)° (Figure 4.2.4.c).
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FIGURE 4.2.4 — Images en module (a, unité arbitraire) et en phase (b, en degré) de la
coupe centrale du fantome, ainsi que la carte d’incertitude sur la mesure
de la phase du fantéme (c, en degré)

a

(v'n) ampow
2180

Les quatre acquisitions ont été comparées les unes aux autres, en soustrayant les cartes
de phase de deux acquisitions, permettant ainsi d’établir des cartes de différence (Figure
4.2.5a pour la coupe centrale). La moyenne et 'écart type de ’ensemble des cartes de
différence ont été mesurés et tracés sur le graphe 4.2.5b. Celui-ci permet de mettre en
évidence la présence d'un décalage de phase entre deux acquisitions et la variation de ce
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décalage entre différentes acquisitions pouvant aller jusqu’a 12°. Ces résultats montrent
I'existence d’un biais sur la phase du signal IRM qui ne géne pas la mesure de la longueur
d’onde qui reste identique pour les différentes acquisitions, permettant ainsi d’obtenir les
mémes modules viscoélastiques. Néanmoins I’existence de ce biais implique I'impossibilité
d’utiliser les données acquises avec les parametres par défaut de I'imageur pour comparer
les cartes de phase des différentes acquisitions.

N
=1

_H
=] o
— e

o1 =1
o

Différence (Degré)

N°2-0°1 pog hoq B°40°L og o9 M°A-D"2 oy oy

Acquisitions
(a) (b)

FIGURE 4.2.5 — Résultats des données acquises avec les parametres d’acquisition et de
reconstruction par défaut du constructeur : coupe centrale d’une carte
de différence établie en soustrayant les acquisitions 1 et 3 (a) et graphe
présentant les valeurs moyennes de l'ensemble des cartes de différence
mesurées (b).

Par défaut lors de la reconstruction des données, I'imageur applique une correction auto-
matique sur la phase dite correction linéaire 1D (1D linear correction) et qui consiste en
une correction selon la direction de la mesure M basée sur des facteurs de correction de
phase obtenues lors d'une étape de préparation. Cette correction a pour finalité de centrer
la phase en zéro.

Indépendamment, des parametres d’acquisition sont appliqués, également par défaut, a
I'imageur pouvant introduire un aléa dans la mesure de la phase pendant ’acquisition du
signal RMN :

— Détermination de fj : ce parametre mesure la fréquence de résonance moyenne du
tissu au centre de la premiere coupe et est réalisée a chaque acquisition.

— Correction du récepteur : cette étape détermine les corrections spectrales pour les
canaux de réception.

— Optimisation de la puissance RF, basée sur une mesure RMN.

— Correction du champ magnétique (automatic shimming) : cette étape de prépa-
ration est utilisée pour les acquisitions qui dépendent d’une bonne homogénéité
du champ By. Ces corrections ajustent les décalages du gradient linéaire a chaque
coupe de l'acquisition.

— Détermination de la phase de 1’écho : cette étape détermine la phase du signal
RMN voulue.

C’est donc ces parametres qui menent a une non reproductibilité des images de phase
entre deux acquisitions identiques. Il est toutefois possible de supprimer I’ensemble de ces
parametres et obtenir ainsi une bonne reproductibilité dans les images acquises.
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Alinsi, quatre acquisitions supplémentaires ont été réalisées avec les mémes parametres de
séquence mais en supprimant ’ensemble des parameétres d’acquisition et de reconstruction
appliqués par défaut. Les figures 4.2.6.a et b montrent une image en module et en phase
de la coupe centrale acquise sur le fantome sein dans ces conditions. Le rapport signal
a bruit moyen sur I'ensemble du fantéme masqué (volume entier sans les masses) varie
peu d’une acquisition a 'autre : (RSB) = 96 4 2 et conduit & une incertitude moyenne
de (A®) = (0,62 +0.01)° (Figure 4.2.6.c). Le rapport signal a bruit peut étre comparé a
celui obtenu pour les acquisitions avec les parametres appliqués par défaut par I'imageur
a savoir (RSB) = 148 + 1. On remarque que ce rapport a fortement diminué avec la
suppression des parametres d’optimisation appliqués par défaut.
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FIGURE 4.2.6 — Images en module (a, unité arbitraire) et en phase (b, en degré) de la
coupe centrale du fantome, ainsi que la carte d’incertitude sur la mesure
de la phase du fantéme (c, en degré)
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De la méme maniere, les différentes acquisitions ont été comparées les unes aux autres
(Figure 4.2.7) et les résultats indiquent que les décalages de phase entre les différentes
acquisitions sont constantes et inférieures a 2°, avec une dispersion de 'ordre de l'incer-
titude de la phase mesurée. Ces résultats confirment l'origine du biais sur la phase du
signal IRM. En I'absence d’optimisation constructeur de ’acquisition et de la reconstruc-
tion, la reproductibilité des images de phase est établie. Par la suite, ’établissement de
cette reproductibilité dans le cas des séquences d’élastographie, avec 'ajout de gradients
supplémentaires pour ’encodage du mouvement et 1’ajout d’'une excitation mécanique, a
été vérifiée.

90



4.2 Notions préliminaires a la correction du mouvement en élastographie-IRM

2 % 10
=1e)
F l 3
s £
o 1
0 8 bongorm b L pd
i 5 !
1 B3]
£ s
,2 Q

-10

0201 o o BADT oo WANCZ g e

Acquisitions
(a) (b)

FIGURE 4.2.7 — Résultats obtenus dans un fantome de sein en supprimant I’optimisation
de l'acquisition et de la reconstruction automatique des données. Carte
de différence établie en soustrayant les cartes de phase 1 et 3 pour la
coupe centrale (a); graphe présentant les valeurs moyennes de I’ensemble
des cartes de différence mesurées (b).

4.2.2.2 Validation de la reproductibilité en élastographie-IRM

La vérification de la reproductibilité des données d’élastographie a été réalisée dans les
mémes conditions que les tests de reproductibilité précédents (IRM 1.5T, deux antennes
SENSE flexibles). La chaine d’excitation utilisée était configurée selon les optimisations
présentées dans le chapitre 3 (amplificateur Yamaha P2500S, haut-parleur PHL audio
4530 8€2), avec comme parametres d’acquisition :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-SE 64 x 52 x 40 (125 x 101,5 x 78) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition total :
(1,95 mm)? isotrope 37,57/2104 ms 22 min 7s
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT - -m™! 133 Hz 4

L’ensemble de l'acquisition d’élastographie comprenait les trois directions : M (selon la
direction x de 'TRM), P (selon la direction y de 'IRM) et S (selon la direction z de 'TRM)
(axes présentés sur la figure 4.2.3b) et a été exécuté trois fois. Les parameétres d’acquisition
et de reconstruction appliqués par défaut étaient bien évidemment supprimés.

La figure 4.2.8 présente, pour la coupe centrale du fantome de sein, I'image en module de
I'acquisition d’élastographie pour la direction M (a) avec un rapport signal a bruit sur ’en-
semble du fantéme de (RSB) = 64+2, la carte d’amplitude totale de I'onde de cisaillement
correspondante (b), dont 'amplitude totale moyenne est de (Ayor) = (25,2 +25.6) pm. La
figure présente également la carte d’incertitude sur la mesure de phase (échelle en degré) et
de déplacement (échelle en um) correspondante. Les moyennes pour les trois acquisitions,
calculées sur le volume entier masqué (sans les masses), sont de (A®) = (0,97 £ 0.03)°
pour la phase, soit (A&) = (0,38 £ 0.01) pm pour le déplacement.
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FIGURE 4.2.8 - Elastographie-IRM sur un fantéme de sein. Images en module du fantéme
de sein, carte d’amplitude totale de ’onde de cisaillement correspondante
(b), carte d’incertitude de la phase en degré et de déplacement (c), pour
la direction M.

Similairement a ’étude précédente, les acquisitions ont été comparées les unes aux autres
pour chaque direction en calculant les cartes de différence de déplacement (Figure 4.2.9
avec en (a) selon la direction M, en (b) selon P et en (c) selon S) et la moyenne de chacune
des cartes pour chaque dynamique a été représentée sur les graphes de la figure 4.2.10
(en (a) selon la direction M, en (b) selon P et en (c) selon S). Les courbes montrent
une moyenne de I'ensemble des différence centrée sur zéro, avec des dispersions moyennes
égales a 1,24 um pour la direction M, 0, 85 um pour la direction P et 2,2 um pour la direc-
tion S. Alors que les dispersions selon les directions M et P sont de I'ordre de I'incertitude
sur la mesure du déplacement calculée précédemment, la dispersion selon la direction S
présente une valeur plus élevée ce qui peut étre attribué au défaut de la bobine de gradient
selon cet axe qui n’a pu étre décelé que tres récemment.

FIGURE 4.2.9 — Cartes de différence de phase (degré) et de déplacement (pm) dans le
fantoéme de sein pour les directions M (a, deuxieme dynamique, n°3-n°2),
P (b, deuxiéme dynamique, n°2-n°l) et S (¢, deuxiéme dynamique, n°2-
n°l), sur la coupe centrale
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F1GURE 4.2.10 — Courbes présentant les comparaisons entre les trois acquisitions pour les
quatre dynamiques et les directions M (a), P (b) et S (c)

4.2.2.3 Conclusion

La figure 4.2.11 résume les cinq courbes de reproductibilité de ’acquisition de la phase
présentées ci-dessus : pour les acquisitions en SE avec les parametres d’acquisition et de
reconstruction par défaut de 'imageur, en supprimant ces parametres, et enfin avec la
séquence d’élastographie en supprimant également ces parametres par défaut. Ce graphe
indique qu’en supprimant les parametres d’acquisition et de reconstruction, les différences
de cartes de phase d’une acquisition a ’autre ne présentent pas de biais en étant centrées
sur zéro. L’écart-type, plus important lors des acquisitions en élastographie, est attribué a
I’application supplémentaire des gradients d’encodage de mouvement induisant une erreur
de phase plus importante. Ces tests de reproductibilité sont concluants. Ils ont montré
la pertinence de la comparaison des cartes de phase et de déplacement de différentes
acquisitions en élastographie-IRM.
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FIGURE 4.2.11 — Résumé des courbes de la figure 4.2.5b correspondantes aux acquisitions
SE avec les parametres par défaut de l'imageur (SE parameétres par
défaut, en violet); de la figure 4.2.7 correspondantes aux acquisitions
SE avec les parametres optimisés d’acquisition et de reconstruction de
I'imageur (SE param. optimisés, en bleu clair); et des deux premieres
dynamiques des acquisitions d’élastographie de la figure 4.2.10, selon les
directions M, P et S (Elasto. M param. optimisés, en bleu, Elasto. P
param. optimisés, en vert et Elasto. S param. optimisés, en rouge)

4.3 Conclusion sur le préambule a la correction du
mouvement du sujet

Dans ce chapitre nous avons montré I'influence du mouvement du sujet pendant ’acquisi-
tion sur les cartes du champ de déplacement. Nous avons alors expliqué comment corriger
ces cartes du champ de déplacement acquises. Pour cela une premiere correction doit étre
appliquée sur ces cartes et constitue en un recalage spatial de I'ensemble des volumes
acquis, appelé normalisation spatiale. La deuxiéme correction appliquée est la renormali-
sation du champ de déplacement qui a pour but de remettre ’ensemble des composantes
du champ de déplacement dans la méme base orthonormée.

Nous avons ensuite évalué I'incertitude sur la mesure du déplacement des données acquises
en élastographie-IRM, incertitude calculée a partir de la mesure du rapport signal a bruit.
Cette incertitude nous permet alors de qualifier les cartes du champ de déplacement des
données d’élastographie acquises, a savoir si les amplitudes acquises sont supérieures a
I'incertitude de la mesure et si les données autorisent le calcul des parametres mécaniques
du tissu.

Enfin, nous avons démontré la bonne reproductibilité des images de phase, utilisées dans
les données d’élastographie, grace a la suppression des parametres d’acquisition et de
correction appliqués par défaut par I'imageur. Cette validation nous permettra par la
suite de pouvoir comparer différentes données d’élastographie, par exemple en présence
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ou en absence du mouvement du sujet pendant 1'acquisition, en évaluant uniquement les
conséquences de ce mouvement sur les cartes du champ de déplacement.

95






Chapitre 5

Simulation numérique et validation
expérimentale de la correction du
mouvement du sujet

Dans le chapitre précédent, la reproductibilité des acquisitions IRM, la phase en particulier
et donc du champ de déplacement en élastographie-IRM, a été validée. Cette validation
nous autorise la comparaison de données acquises pour lesquelles le sujet a bougé durant
I’acquisition, aux données qui auraient di étre acquises en ’absence de mouvement du
sujet durant ’enregistrement des cartes de déplacement. Ainsi, aux incertitudes de mesure
pres, les seules différences rencontrées dans cette comparaison résultent du mouvement
du sujet.

Dans ce chapitre nous allons appliquer la correction du mouvement des données d’élasto-
graphie, présentée dans le chapitre 4. Ce travail s’est déroulé en trois étapes; une premiere
étape a consisté a valider numériquement le post-traitement de correction du mouvement.
Nous avons ensuite validé expérimentalement sur fantome cette étape de correction. Enfin
nous avons appliqué la correction sur des données acquises in vivo sur le cerveau. Dans
chaque cas, nous avons évalué 'erreur et sa minimisation apportée par chacune des étapes
de la correction.

5.1 Simulation numérique du mouvement du sujet et
normalisation

La méthodologie de la simulation numérique du mouvement du sujet sera exposée puis
appliquée sur des données acquises en élastographie-IRM pour évaluer d’une part les
erreurs induites par les mouvements d'un sujet et d’autre part les apports des deux étapes
de correction : la normalisation spatiale et la renormalisation du champ de déplacement.

5.1.1 Méthode

Le mouvement d’un sujet (fantéme ou volontaire) durant une acquisition d’élastographie
est simulé a partir des données d’élastographie acquises sans aucun mouvement de la
part du sujet. Celles-ci serviront de données de référence lors de la correction du mou-
vement simulé numériquement. Ainsi, & partir de ces données de référence, le champ de

97



Chapitre 5 Simulation numérique et validation expérimentale de la correction du
mouvement du sujet

déplacement est d’abord modifié en appliquant une matrice de rotation sur les douze ou
vingt-quatre volumes acquis afin de construire le champ de déplacement encodé selon les
trois directions de 'espace si le sujet avait modifié ainsi sa position par rapport au ré-
férentiel des gradients d’encodage de mouvement. La transformation appliquée est donc
identique a celle présentée dans le chapitre précédent (Equation 4.1.6).

Dans un deuxieme temps une carte en module de I'acquisition de référence est spatiale-
ment tournée avec les mémes angles que ceux appliqués dans la rotation du champ de
déplacement. Enfin I’ensemble des cartes, dont le champ de déplacement a été au préalable
tourné, est spatialement normalisé sur cette carte de module avec SPM8 (UCL, Londres)
afin d’obtenir un jeu de données pour lesquelles le sujet aurait bougé durant ’acquisition
d’élastographie. Cela nous rameéne a I’étape 1 présentée dans le chapitre précédent (Figure
4.1.5).

Ces données sont ensuite corrigées afin de revenir aux données de référence, en appliquant
les deux étapes de correction présentées dans le chapitre précédent (Figure 4.1.5) a savoir
la normalisation spatiale (étape 2) et la renormalisation du champ de déplacement (étape
3).

Pour pouvoir évaluer les erreurs induites par les mouvements du sujet (étape 1) et 'apport
des corrections (étape 2 et 3), 'ensemble des cartes du champ de déplacement sont com-
parées avec celles des données de référence par soustraction. La moyenne et 1’écart-type
de ces différences sont alors calculés et les résultats sont présentés en fonction de 1’étape
de correction, permettant d’évaluer I'erreur et donc le gain associés a chacune des trois
étapes.

5.1.2 Simulation numérique sur données en élastographie-IRM d’un
fantome

Dans un premier temps, la simulation numérique a été appliquée sur le fantome de sein
décrit dans le chapitre précédent.

5.1.2.1 Matériel et méthode

L’acquisition de référence a été effectuée sur le fantdéme de sein (Model 051, CIRS, USA),
placé dans un IRM 1,5T (Achieva, Philips Healthcare, Les Pays-Bas) (Figure 4.2.3b),
entre deux antennes SENSE flexibles (SENSE Flex-M, Philips Healthcare, Les Pays-Bas)
et utilisant la chaine d’excitation optimisée dans le chapitre 3 (amplificateur Yamaha
P25008S, haut-parleur PHL audio 4530 4 Q). Les parameétres d’acquisition sont :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-SE 64 x 52 x 40 (125 x 101,5 x 78) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition total :
(1,95 mm)? isotrope 30/1729 ms 18 min 12
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT -m™! 185 Hz 4

Le mouvement du fantéme est simulé ici par une série de rotations des données de référence
selon les trois axes pour des angles allant de 5 a 15°; selon les trois axes, avec comme centre
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de rotation le centre du champ de vue ou de I'image. Comme il a été dit dans le chapitre
précédent (paragraphe 4.1.2.2) les translations n’affectent pas le champ de déplacement,
il n’est donc pas nécessaire de les simuler.

L’application d’angles de rotation allant de 5 a 15° pour le fantéme de sein contre 1 a 5°
pour les données d’élastographie du cerveau est justifiée par les déplacements physiques
liés a ces rotations. Ainsi une rotation de 2° correspond a des déplacement de la téte
allant jusqu’a 0, 7 cm, déplacements équivalents pour des angles de rotation appliqués sur
le fantéme de sein de 10°.

5.1.2.2 Résultats et discussion

La figure 5.1.1 présente I'image en module d’une coupe axiale centrale du fantome masqué
(volume entier avec les masses) des données de référence avec la carte du champ de
déplacement correspondante selon la direction P et une carte typique de I'incertitude sur
la mesure du déplacement associée. Le rapport signal a bruit moyen sur I’ensemble du
fantome est (RSB) = (57+12). L’incertitude moyenne sur I'ensemble du fantome est égale
a (A®) = (0,72 £ 0.29)° pour la phase, soit (Af) = (0,41 + 0.17) pm pour le champ de
déplacement, associée a des déplacements allant de —20 pum a 20 pm.

(V') empow

Degré pm

(a) (b)

FIGURE 5.1.1 — Carte de module (unité arbitraire) (a), carte du champ de déplacement
pour une dynamique selon la direction P (nm et degré) (b) et carte d’in-
certitude du champ de déplacement (pum et degré) (c), pour une coupe
centrale du fantome

La figure 5.1.2 présente les cartes du champ de déplacement du fantéme encodé selon la
direction P pour : acquisition de référence (a), pour les données tournées selon les trois
directions du champ de vue par rapport au centre de ce dernier d'un angle de rotation
de 10° (étape 1, b), apreés normalisation spatiale (étape 2, ¢) puis apres renormalisation
du champ de déplacement (étape 3, d). Elle présente également les cartes de différence
(b, ¢’, d’) entre les données de référence (a) et les trois étapes du mouvement simulé a sa
correction (b, ¢, d). Les courbes de la figure 5.1.3 montrent I’évolution de Iécart-type de
la différence entre les cartes de déplacement des données de référence et des trois étapes,
pour des angles de rotation allant de 5° a 15°. Les moyennes ne sont pas représentées ici
car celles-ci évoluent faiblement vers zéro avec des valeurs non significatives car inférieures
aux incertitudes sur la mesure du champ de déplacement. Il est donc plus pertinent de
regarder uniquement 1’évolution de ’écart-type. Ainsi, le biais induit par le mouvement
est significatif des 5° avec des biais allant de 7 pm pour 5° a 17 pm pour 15°. La réduction
la plus importante de ce biais lors de la correction du mouvement est apportée par la
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normalisation spatiale, néanmoins la renormalisation du champ de déplacement apporte
une réduction de 7% des écart-types dés 5° et de 27% pour 15°.

Degré pm

FIGURE 5.1.2 — Carte du champ de déplacement pour une dynamique selon la direction P
de lacquisition de référence (pm et degré) (a) et I'image de module cor-
respondante (unité arbitraire) (a’) pour I'une des quarante coupes axiales
du fantéme. Cartes du champ de déplacement pour une dynamique selon
la direction P pour un mouvement de rotation simulé de 10° (b, étape
1), apres normalisation spatiale (c, étape 2) et apres renormalisation du
champ de déplacement (d, étape 3) (nm et degré). En bas (b’, ¢’, d’) :
différence entre la carte de déplacement de référence (a) et les cartes de
déplacement (b,c,d) (pm et degré), avec application du masque de I'ac-
quisition de référence. Coupe centrale du fantome.
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FIGURE 5.1.3 — Evolution, pour les directions M (a), P (b) et S (c), de écart-type de
la différence entre les cartes du champ de déplacement de ’acquisition
de référence et des données pour lesquelles un mouvement de rotation a
été simulé par une rotation d'un angle allant de 5° a 15° de ’acquisition
de référence (Etape 1), aprés normalisation spatiale (Etape 2) et aprés
renormalisation du champ de déplacement (Etape 3).
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5.1.3 Simulation numérique sur données en élastographie-IRM du
cerveau

La simulation numérique a été appliquée également sur des données d’élastographie du
cerveau in vivo n’ayant pas subi de mouvement notable du sujet durant ’acquisition.

5.1.3.1 Matériel et méthode

Les acquisitions in vivo ont été réalisées sur un volontaire sain dans un IRM 1,5T
(Achieva, Philips, Les Pays-Bas), utilisant une antenne “ téte ” standard, au CIERM,
Hopital Bicétre, France. Le systeme d’excitation est celui décrit dans le chapitre 3 selon
la premiere configuration (amplificateur Kepco BOP 36-5m et haut parleur BMS 12N630)
(Figure 3.2.1), avec les parametres d’acquisition suivants :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-SE 96 x 56 x 43 (264 x 154 x 118,25) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition total :
(2,75 mm)? isotrope 70/5000 ms 1h 24 min
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT -m™! 43 Hz 8

Avec la direction M correspondant a la direction y de 'imageur soit la direction antéro-
postérieur du cerveau, la direction P correspondant a la direction x de I'imageur, soit
la direction droite-gauche du cerveau et la direction S correspondant a la direction z de
I'imageur soit la direction supérieur-inférieur du cerveau.

Ces données acquises sans aucun mouvement notable du sujet sont les données de réfé-
rence. C’est sur ces données qu'un mouvement est simulé avant d’appliquer notre correc-
tion du mouvement.

Les mouvements simulés se composent de rotation selon les trois axes allant de 1° a 5°

avec comme centre de rotation la premiere vertébre cervicale, centre de rotation de la téte
(Figure 5.1.4).

FIGURE 5.1.4 — Coupe sagittale centrale téte et cou montrant la position de la premiere
vertebre cervicale (nommée ’atlas), centre de rotation choisi pour la si-
mulation numérique du mouvement du sujet.
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5.1.3.2 Résultats et discussion

La figure 5.1.5 présente I'image en module d’une des quarante-trois coupes axiales du
cerveau des données de référence acquises, les cartes du champ de déplacement et de I'in-
certitude sur la phase et le champ de déplacement correspondantes. Avec un rapport signal
a bruit moyen sur I'ensemble du cerveau masqué (uniquement ’encéphale) de (RSB) =
(40,4+12,9), la moyenne de 'incertitude sur la phase est de (A®) = (1,8+3.1)°, corres-
pondant & une incertitude sur le champ de déplacement de (A£) = (0,240, 4) pm, pour des
amplitudes de déplacement moyennes de (Ay) = (14,3 +£7,7) pm, (Ap) = (3,3+2,7) pm
et (Ag) = (11,5 4 8,4) um, pour les directions M, P et S.
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FIGURE 5.1.5 — Cartes de module (a), carte du champ de déplacement pour une dy-
namique selon la direction M (pm et degré) (b) et carte d’incertitude
de phase (degré) et du champ de déplacement (pm) (c), pour I'une des
quarante-trois coupes axiales prise au centre du cerveau

La figure 5.1.6 montre, pour une coupe axiale du cerveau, les cartes du champ de déplace-
ment des données de référence (a), puis celles pour lesquelles un mouvement de rotation
de 3° de la téte du sujet a été simulé (étape 1, b) et celles des deux étapes de normalisation
pour la correction du mouvement simulé (étape 2 et 3, ¢ et d). Enfin cette figure présente
les cartes de différence (b’,c’ et d’) de ces trois étapes (b,c,d) avec la carte de référence
(a). Les courbes de la figure 5.1.7 présentent la moyenne et 'écart type de ces différences
sur I’ensemble du cerveau masqué, pour les trois étapes, pour des angles de rotation si-
mulés allant de 1 a 5°, et pour les directions d’encodage M, P et S. Ces courbes exposent
Ierreur induite sur le champ de déplacement qui augmente raisonnablement avec I'angle
de rotation depuis 0,25 pm pour un angle de rotation de 1° et jusqu’a 0,4 pm pour 5°.
La correction apportée par les étapes de normalisation est déja effective pour un mou-
vement de rotation de 2°, avec un apport de 0,14 pm pour la direction P, légerement
supérieur a l'incertitude de déplacement mesurée plus haut. Ces angles de rotation de 2°
correspondent a des déplacements de la téte allant jusqu’a 7 mm au niveau du cortex pré-
frontal. C’est dans cette zone, visible sur la figure 5.1.6, que 'apport de la renormalisation
du champ de déplacement (étape 3) est le plus important.
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FI1GURE 5.1.6 — Carte de champ de déplacement pour une dynamique selon la direction
M de l'acquisition de référence (pm et degré) (a) et I'image de module
correspondante (unité arbitraire) (a’) pour I'une des quarante-trois coupes
axiales du cerveau. Cartes du champ de déplacement pour une dynamique
selon la direction M pour un mouvement de rotation simulé de 3° (b, étape
1), apres normalisation spatiale (c, étape 2) et apres renormalisation du
champ de déplacement (d, étape 3) (nm et degré). (b, ¢’, d’) Différences
entre la carte de déplacement de référence (a) et les cartes du champ de
déplacement (b,c,d) (pm et degré). Coupe centrale du cerveau.
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FIGURE 5.1.7 — Evolution, pour les directions M (a), P (b) et S (c), de la moyenne et
de I’écart-type de la différence entre les cartes du champ de déplacement
de référence et celles pour lesquelles la téte du sujet a été tournée d'un
angle allant de 1° a 5° (étape 1), aprés normalisation spatiale sur le jeu de
données de référence (étape 2) et enfin apres renormalisation du champ
de déplacement.

5.1.4 Discussion sur la simulation numérique

Ces simulations numériques présentées plus haut, soulignent I'importance de l'erreur in-
duite sur la mesure des champs de déplacement par les mouvements éventuels du sujet
durant 'acquisition. Cette erreur se propagera ensuite a travers le calcul des modules
viscoélastiques. Elles soulignent également 'intérét de la correction de ce mouvement. La
double approche de normalisation spatiale, qui apporte la réduction principale de 'erreur
de la mesure, complétée d'une renormalisation du champ de déplacement, qui amene une
réduction supplémentaire de l'ordre de 10% & cette correction, s’est révélée efficace. Dans
le chapitre précédent, il a été vu que le signal et le bruit, aprés normalisation spatiale, pré-
sentaient une distribution statistique (moyenne et écart-type) différente expliquant ainsi
pourquoi la valeur de I’écart-type de la différence entre les données de référence et celles
tournées, n’est pas nulle apres renormalisation du champ de déplacement de ces dernieres.

5.2 Simulation expérimentale de la correction du
mouvement sur fantome

Nous venons de mettre en évidence le biais introduit par les mouvements éventuels du sujet
d’examen durant 'acquisition et les réductions de cette erreur grace a la normalisation
spatiale et la renormalisation du champ de déplacement. Cela a cependant été mis en
évidence sur des données d’élastographie dont les mouvements du sujet ont été simulés
numériquement. Nous allons maintenant valider cette approche expérimentalement.
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5.2 Simulation expérimentale de la correction du mouvement sur fantome

5.2.1 Matériel et méthode

La validation expérimentale a été réalisée dans les mémes conditions que celles mises en
place pour 'acquisition des données de référence nécessaires a la simulation numérique
présentée dans la partie 5.1.2.1. Les données de référence seront donc les mémes que celles
utilisées pour la simulation numérique du mouvement. Les jeux de données tournées furent
acquis avec le champ de vue de I'imageur tourné, impliquant la rotation des directions
d’encodage (€, €p, €5), et dont le centre de rotation correspond au centre du fantdéme
(identique & celui de la simulation numérique), avec des angles allant de 5 & 15° pour les
trois directions de l'espace, de la méme maniere que pour la simulation numérique (partie
5.1.2.1). Ainsi, 'entrée et la structure des ondes dans le fantéme n’est pas modifiée comme
elle aurait pu I'étre si le fantome avait été tourné, ce qui aurait alors rendu caduque la
comparaison des cartes du champ de déplacement des différentes données acquises.

5.2.2 Résultats et discussion

L’acquisition de référence est la méme que lors de la simulation numérique (partie 5.1.2.2),
ainsi le rapport signal a bruit moyen sur I’ensemble du fantéme masqué est de (RSB) =
(57 + 12). Les cartes d’incertitude sur la mesure de la phase et du déplacement sont
présentées sur la figure 5.1.1.c avec, pour 'acquisition de référence, une moyenne sur ’en-
semble du fantéme masqué de (AP) = (0,72 £0,29)°, soit (A&) = (0,41 £0,17) pm. La
figure 5.2.1, présente, pour la coupe centrale du fantome de sein, I’ensemble des cartes du
champ de déplacement des données de référence (a), des trois étapes pour un mouvement
de rotation de 10° (b,c,d), et de leur différence (b’,c’,d’). Elle exhibe de maniere visible
I’erreur engendrée par le mouvement du fantéme sur la mesure, ainsi que les apports de la
normalisation spatiale puis de la renormalisation du champ de déplacement. Cette erreur
et ces apports sont affirmés par les courbes d’évolution de 1’écart-type de la figure 5.2.2, ou
I’erreur due au mouvement va de 8 pm pour 5° a 22 pm pour 15°. La correction principale
est apportée, comme lors de la simulation numérique, par la normalisation spatiale. Tou-
tefois, la renormalisation du champ de déplacement permet toujours de réduire 'erreur
sur les déplacements de 8%, soit 0, 8 pm dés 10° de rotation du fantdéme de sein.

105



Chapitre 5 Simulation numérique et validation expérimentale de la correction du
mouvement du sujet

20
10
0
-10
-20
10

S

o

£

& 0

&

Zz 10

Degré pm

FIGURE 5.2.1 — Carte du champ de déplacement pour une dynamique selon la direction
P de lacquisition de référence (a) et 'image de module correspondante
(a’) pour I'une des quarante coupes axiales du fantéme. Cartes du champ
de déplacement pour une rotation du champ de vue de 10° (b, étape
1), apres normalisation spatiale (c, étape 2) et apres renormalisation du
champ de déplacement (d, étape 3). (b’, ¢’, d’) Différences entre la carte
de déplacement de référence (a) et les cartes du champ de déplacement
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FIGURE 5.2.2 — Evolution, pour les directions M (a), P (b) et S (c), de I'écart type de la
différence entre les cartes du champ de déplacement de référence et celles
dont le champ de vue a été tourné d’un angle allant de 5° a 15° (Etape
1), apres normalisation spatiale (Etape 2), enfin apres renormalisation du
champ de déplacement (Etape 3).
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5.2 Simulation expérimentale de la correction du mouvement sur fantome

5.2.3 Comparaison entre simulation numérique et simulation
expérimentale du mouvement

Les figures 5.2.2 et 5.1.3 présentaient 1’écart-type de la différence des cartes du champ
de déplacement pour un mouvement de rotation simulé (simulation numérique) ou pour
un mouvement de rotation du champ de vue de I'imageur (simulation expérimentale) et
pour les différentes étapes de normalisation de ces cartes avec les cartes de champ de dé-
placement de référence acquises en ’absence de mouvement. La figure 5.2.3 fusionne ces
deux figures permettant ainsi de comparer la simulation numérique et la simulation expé-
rimentale. Cette comparaison pointe une différence significative entre les deux simulations
du mouvements, un biais qui ne peut pas étre expliqué uniquement par l'incertitude sur
la mesure du champ de déplacement identique dans les deux cas (Figure 5.2.1). En effet
cette derniere est en moyenne de (A£) = (0,41 +0,17) pm ((AP) = (0,72£0,29)°) sur la
mesure de la phase, tandis que la différence entre I’étape 1 de la simulation expérimentale
et de la simulation numérique s’éleve jusqu’a 8,9 pm (15°).
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FIGURE 5.2.3 — Evolution, pour les directions M (a), P (b) et S (c), de I'écart type de
la différence entre les cartes du champ de déplacement de référence et
celles dont le champ de vue de 'imageur a été tourné (trait continu) ou
celles pour lesquelles un mouvement de rotation a été simulé par une
rotation de I'acquisition de référence (trait discontinu) (Etape 1), apres
normalisation spatiale (Etape 2), et apres renormalisation du champ de
déplacement (Etape 3). Les angles de rotation du champ de vue et de la
simulation numérique ont été pris de 5° a 15°.

Pour comprendre le biais souligné ci-dessus, un jeu de données a été acquis avec les mémes
parametres comprenant les GEM mais sans excitation mécanique et dont le champ de vue
a également été tourné de 5° a 15°. Ces données permettent de mettre en exergue un
décalage de phase entre les données sans rotation du champ de vue (de référence) et celles
avec le champ de vue tourné. Pour cela, les données tournées ont été normalisées spatia-
lement sous Matlab® sur les données de référence puis ont été soustraites aux données de
référence et sont présentées sur la figure 5.2.4. Cette figure montre également qu’il n’y a
pas d’ajout de biais significatif dii a la normalisation spatiale en soustrayant les données
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de référence avec ces mémes données tournées numériquement d’un angle de 15° puis re-
normaliser spatialement. Ce décalage de phase ne résulte pas des procédures automatiques
d’optimisation de I'acquisition et de reconstruction des données, il est reproductible, pour
un champ de vue donné, d’une acquisition a 'autre. Il dépend uniquement de I'angle de
rotation du champ vue choisi, autrement dit de la composition des trois gradients selon les
trois directions de 'espace (x,y, z) pour réaliser la sélection de coupe, I'encodage de phase
ou encore lecture. Ainsi on peut observer des différences moyennes allant de (10,846, 2)°
pour un champ de vue tourné de 5° et jusqu’a (31,8 4 22,5)° pour un champ de vue
tourné de 15°.
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FIGURE 5.2.4 — En haut : carte de phase des données acquises sans excitation mécanique
mais avec les GEM, avec en (a) les données sans rotation du champ de
vue (de référence), en (b) données acquises avec une rotation du champ
de vue de 5° en (c) avec une rotation de 10°, en (d) avec une rotation de
15°. Différence entre les données de référence et ces mémes données tour-
nées numériquement puis renormalisées spatialement (a’). En (b’,c’,d’) :
différence entres les données présentées en (b), (c) et (d) avec les données
de référence en (a).

Ce décalage étant reproductible pour un champ de vue donné, il est des lors possible
de soustraire les cartes de phase sans excitation mécanique aux cartes de phase acquises
précédemment (section 5.2.1) pour s’affranchir de ce biais. Ainsi, la figure 5.2.5 présente
I’évolution de I'écart-type de la différence entre les données de référence sans biais et les
données tournées également sans biais (étape 1) puis normalisées (étape 2 et 3), ainsi que
pour la simulation numérique de la figure 5.1.3. Les valeurs de la simulation numérique et
celles de la simulation expérimentale, pour I’étape 1, ne different désormais que de 0, 44°
et 2,86°, soit entre 0,25 um et 1, 7 pm. Cependant il existe toujours une différence pour les
étapes 2 et 3, ceci pouvant étre dii a une propagation du bruit non corrélé contrairement
a la simulation numérique ou il s’agit des mémes données.
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FIGURE 5.2.5 — Evolution, pour les directions M (a), P (b) et S (c), de 'écart type de la
différence entre les cartes du champ de déplacement de référence et celles
dont le champ de vue de I'imageur a été tourné en ayant soustrait les
cartes de phase sans excitation mécanique (trait continu) ou celles pour
lesquelles un mouvement de rotation a été simulé par une rotation de
I’acquisition de référence (trait discontinu) (Etape 1), aprés normalisation
spatiale (Etape 2), et apres renormalisation du champ de déplacement
(Etape 3). Les angles de rotation du champ de vue et de la simulation
numérique ont été pris de 5° a 15°.

Ainsi nous avons montré numériquement et expérimentalement ’erreur qu’induisaient
les rotations du sujet d’examen sur les cartes du champ de déplacement acquis. Nous
avons alors proposé une correction se composant d’une normalisation spatiale puis d'une
renormalisation du champ de déplacement et ’avons appliqué sur des données dont les
rotations ont été numériquement et expérimentalement simulées. Nous avons enfin montré
I’apport de ces corrections.

Nous allons maintenant appliquer cette correction sur des données d’élastographie du
cerveau dont le sujet avait involontairement bougé durant 1’acquisition.

5.3 Correction du mouvement du sujet en
élastographie-IRM in vivo : application sur
I’élastographie du cerveau

5.3.1 Matériel et méthode

Un jeu de données a été acquis en élastographie-IRM sur un volontaire sain en suivant le
dispositif d’excitation présenté dans le chapitre 3 selon la premiére configuration (ampli-
ficateur Kepco BOP 36-5m et haut parleur BMS 12N630), Figure 3.2.1). Le sujet était
placé dans un scanner IRM 1,5 T (Achieva, Philips, Les Pays-Bas), utilisant une antenne
“ tete 7 standard, et les parametres d’acquisition étaient :
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Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-SE 96 x 56 x 43 (264 x 154 x 118,25) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition total :
(2, 75mm)? isotrope 49/3803 ms 1h 24 min
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT -m™! 113 Hz 8

Avec la direction M correspondant a la direction y de I'imageur soit la direction antéro-
postérieur du cerveau, la direction P correspondant a la direction x de I'imageur, soit
la direction droite-gauche du cerveau et la direction S correspondant a la direction z de
I'imageur soit la direction supérieur-inférieur du cerveau.

Durant ces acquisitions, le sujet avait involontairement bougé avec des angles de rotation
allant jusqu’a 3° ce qui nécessitait I'application de la correction de mouvement.

5.3.2 Résultat et discussion

La figure 5.3.1 présente une image en module pour I'une des quarante-trois coupes axiales
du cerveau acquises (a), ainsi que les cartes du champ de déplacement selon la direction
S (b) et d’incertitude sur la mesure du déplacement correspondantes (c). Avec un rap-
port signal & bruit moyen sur 1’ensemble du cerveau masqué (uniquement I’encéphale) de
(RSB) = (48,8+12, 6), la moyenne de 'incertitude sur la phase est de (A®) = (1,543, 3)°,
correspondant a une incertitude sur le champ de déplacement de (A¢) = (0,5 £ 1,2) um,
pour des amplitudes de déplacement moyennes de (Ay) = (13,1 £+ 10,3) um, (Ap) =
(2,8 +£3,2)pm et (Ag) = (11,6 £ 8,1) um, pour les directions M, P et S. On peut re-
marquer que 'amplitude de déplacement moyenne selon la direction P, correspondant a
la direction doite-gauche du cerveau, est bien plus faible que les deux autres directions,
ceci étant dii a 'anisotropie du cerveau et est justifiée dans le chapitre 6.
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FIGURE 5.3.1 — Cartes de module (a), carte du champ de déplacement pour une dyna-
mique selon la direction S (pm et degré) (b) et carte d’incertitude de

phase (degré) et du champ de déplacement (pm) (c), pour une coupe
centrale du cerveau sur les quarante-trois coupes acquises.
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La figure 5.3.2 expose les cartes de déplacement pour les trois directions d’encodage avant
(a) puis apres correction du mouvement du sujet (b) ainsi que leur différence (c). Cette
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différence est significative car elle est comprise entre —2 et 2 pm, supérieure a l'incertitude
sur le champ de déplacement mesurée, (A§) = (0,54 1,2) pm et de ordre de 'amplitude
de déplacement observé selon la direction P, (Ap) = (2,8 £ 3,2) pm.

(S) Degré

FI1GURE 5.3.2 — Cartes du champ de déplacement pour une dynamique avant correction
(a) et apres correction du mouvement (b) ainsi que la différence entre
ces cartes (c), pour les directions M, P et S. Pour une coupe centrale du
cerveau sur les quarante-trois coupes acquises (Figure 5.3.1.a).

La différence entre les cartes de déplacement avant et apres correction se retrouve sur les
cartes de module dynamique et de perte, présentées a la figure 5.3.3, avec des corrections
apportées par les normalisations spatiale et du champ de déplacement allant jusqu’a
13%. On peut également observer, en particulier sur les cartes de module dynamique de
cisaillement Gg, une amélioration de la symétrie entre les deux hémispheres.
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FIGURE 5.3.3 — Cartes de module dynamique de cisaillement Gy (en haut) et de perte
G, (en bas), avant (a, d) et apres correction du mouvement (b, e) et
différence entre ces deux cartes (c, e). Pour une coupe axiale du cerveau
sur les quarante-trois acquises (Figure 5.3.1.a). En kPa.

5.4 Syntheése et perspectives

Ce chapitre propose un schéma original de correction du mouvement du sujet en élastogra-
phie-IRM, validé dans un premier temps sur un fantome dont les rotations ont été simu-
lées numériquement puis expérimentalement. Ces simulations du mouvement, numérique
et expérimentale, montrent des résultats similaires avec l’apparition d’un biais impor-
tant lorsqu’aucune correction n’a encore été appliquée (étape 1). Apres correction, elles
présentent une réduction de l'erreur de la mesure du champ de déplacement portée prin-
cipalement par la normalisation spatiale. La renormalisation du champ de déplacement
n’est cependant pas négligeable et apporte pres de 10% pour des angles de rotation ren-
contrés en routine clinique. Apres avoir illustré le bon fonctionnement de cette méthode,
celle-ci a été appliquée sur un jeu de données d’élastographie du cerveau dont le sujet
avait involontairement bougé. Les résultats ont alors montré une réduction de ’erreur sur
le calcul des parametres viscoélastiques de pres de 13% apres correction.

Par la suite, il serait intéressant de montrer la faisabilité de la méthode sur d’autres
organes sensibles aux mouvements tel que le foie. Pour finir, une réflexion pourrait étre
menée afin d’enrichir cette correction par des transformations non-rigides afin de pouvoir
corriger des mouvements qui auraient modifié la forme de 1'organe.
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Chapitre 6

Etude clinique préliminaire sur
I’élastographie du cerveau

Il existe de nombreuses causes entrainant une modification des propriétés mécaniques du
systéme nerveux, telles que : les troubles neurologiques (avec I’hydrocéphalie, I'hyperten-
sion intra-cranienne), les tumeurs cérébrales (dont la rigidité différe par rapport au tissu
sain, avec en plus compression du tissu environnant pouvant entrainer une hypertension
intra-cranienne, d’ou une modification des propriétés mécaniques du tissu sain) et en-
fin le traumatisme cérébral (un des premiers arguments ayant motivé les études sur la
biomécanique du cerveau) [Bilston 11].

Le tissu cérébral est un tissu souple, hautement viscoélastique et anisotrope, composé de
cellules neuronales, formant la substance grise, liées entre elles par des axones, formant
la substance blanche. Le cerveau est protégé par les méninges et le crane, ainsi que par
le liquide cérébrospinal circulant dans les méninges recouvrant le systeme nerveux cen-
tral ainsi que dans les ventricules cérébraux situés a l'intérieur de ’encéphale. Tous ces
éléments concluent a, d’une part, une inhomogénéité dans les parametres mécaniques du
cerveau, mais également, a la difficulté d’y accéder pour les mesurer. De ce fait, les pre-
miers résultats voulant mesurer les parametres mécaniques du cerveau ont été réalisés in
vitro et ce dés a la fin des années 1960 [Chatelin 10] ou il a été mécaniquement caractérisé
en compression, en cisaillement, de maniére statique [Galford 70, Miller 97, Bilston 97|
et dynamique [Fallenstein 69, Arbogast 98]. Cependant, par 'arrét de la perfusion et du
métabolisme, les propriétés des tissus in vitro sont différentes de celles du tissu vivant.

Les premiers essais de caractérisation in vivo ont été réalisés en 1969 de maniere invasive
sur des cerveaux de singe [Fallenstein 69, Wang 72] en y insérant une sonde dynamique
par l'intermédiaire d'un trou a travers le crane, perturbant la pression intra-cranienne.
Des vibrations harmoniques étaient alors induites, le déplacement et le déphasage entre
la contrainte et le déplacement étaient ainsi mesurés. L’arrivée de 1'élastographie-IRM
a permis de caractériser le tissu cérébral de maniere non invasive [Klatt 07, Kruse 08,
Green 08, Sack 08, Di Ieva 10, Hamhaber 10, Romano 12, Weaver 12], et également d’al-
ler plus loin dans sa connaissance par exemple en montrant la perte de rigidité du cerveau
chez 'homme avec I’dge [Sack 09], ou bien en mettant en évidence que les patients at-
teints de sclérose en plaque présentent un module de cisaillement moyen inférieur a celui
d’un sujet sain [Wuerfel 10] tout comme les patients atteints de la maladie d’Alzheimer
[Murphy 11]. Malgré ces années de recherche sur les propriétés mécaniques du cerveau,
que ce soit in vitro ou in vivo, le débat persiste quant aux valeurs précises des modules
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viscoélastiques du cerveau (Figure 6.2.1) [Chatelin 10, Bilston 11].

Dans les chapitres précédents, il a été question de montrer la faisabilité de 1’élastographie-
IRM des organes profonds, en particulier du cerveau, grace a 'utilisation du générateur
d’onde de pression. Ce chapitre présente les résultats obtenus sur 1’élastographie du cer-
veau en utilisant notre systéme d’excitation ainsi que les séquences en écho de spin (afin
d’acquérir des cartes du champ de déplacement sans artéfacts) puis en écho de gradient
(afin de réduire le temps d’acquisition pour une application en recherche clinique) intro-
duites dans le chapitre 1. Les cartes d’amplitude des ondes encodées selon les directions
M (axe y de I'imageur), P (axe z de I'imageur) et S (axe z de I'imageur), qui exposent
les principales directions des ondes induites dans le cerveau, seront comparées aux cartes
d’anisotropie fractionnelle (déduite a partir d’une acquisition DTI) qui présentent les
principales directions des fibres du cerveau. Enfin nous comparerons les parametres mé-
caniques, G4 et G, déduits de ces données a ceux rencontrés dans la littérature.

6.1 Résultats sur témoins sains

Nous avons vu que la séquence d’élastographie en écho de spin permettait d’encoder
le champ de déplacement de I'onde mécanique induite dans le tissu sans artéfacts dus
aux inhomogénéité du champ magnétique. Notre étude sur 1’élastographie du cerveau sur
témoin sain commencera donc en utilisant la séquence en écho de spin, puis, afin de réduire
le temps d’acquisition, se fera en utilisant la séquence en écho de gradient sur deux sujets
différents.

6.1.1 Acquisitions en écho de spin

6.1.1.1 Matériel et méthode

Ces acquisitions ont été réalisées sur un volontaire sain dans un scanner IRM a 1,5T
(Achieva, Philips Healthcare, Les Pays-Bas) au CIERM, Hopital Bicétre, France; avec
une antenne “téte” standard (Sense Head coil, Philips Healthcare, Les Pays-Bas). Le
systeme d’excitation est celui décrit dans le chapitre 3 selon la premiere configuration
(amplificateur Kepco BOP 36-5m et haut parleur BMS 12N630). Il générait une onde
de pression a la fréquence de 43 Hz puis 113 Hz (Figure 3.2.1). Les fréquences ont été
choisies selon les modes de résonances du systeme pour une longueur de tube de 1,98 m
(le systeme était alors placé au pied du lit de 'IRM réduisant la longueur du tube). Les
parametres d’acquisition étaient :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-SE 96 x 56 x 43 (264 x 154 x 118,25) mm?
Résolution : TE/TR : Temps d’acquisition :
(2,75 mm)? isotrope | (70/5000 ms) 431, / (49/3803 ms)1131;, 1h 24 min
Amplitude GEM : Fréquence d’excitation : Dynamiques :
21mT - m™! 43Hz / 113 Hz 8
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6.1 Résultats sur témoins sains

Avec la direction M correspondant a la direction y de I'imageur soit la direction antéro-
postérieur du cerveau, la direction P correspondant a la direction = de I'imageur, soit
la direction droite-gauche du cerveau et la direction S correspondant a la direction z de
I'imageur soit la direction supérieur-inférieur du cerveau.

En plus des acquisitions d’élastographie, des images du tenseur de diffusion (DTT) ont été
obtenues pour le méme champ de vue et la méme résolution que les données d’élastographie
[Le Bihan D 85]. Les parameétres étaient une séquence en écho de spin-EPI single-shot, 32
directions de gradient, un facteur b égale a 1000s - mm~2, un TE/TR de 62/7479 ms et
un temps d’acquisition de 4 min 29s. Ces acquisitions ont ainsi permis de confronter les
directions principales des fibres du cerveau (via les cartes d’anisotropie fractionnelle issue
des séquences DTT) avec les directions de propagation du champ de déplacement des ondes
de cisaillement.

La région anatomique choisie pour cette étude comprend ’ensemble de I’encéphale et une
partie du cervelet (Figure 6.1.1).

Pour la fréquence d’excitation de 113 Hz, le volontaire avait involontairement bougé pen-
dant l'acquisition (angle de rotation de la téte allant jusqu’a 3°), par conséquence les
données ont nécessité une correction de mouvement dont les détails ont été rapportés au
chapitre 5.

Coupe frontale Coupe sagittale Coupe transversale

FIGURE 6.1.1 — Région anatomique acquise en contraste T1 pour I'élastographie du cer-
veau, en coupes frontale, sagittale et transversale. En 1 : la fissure longi-
tudinale, en 2 : le ventricule latérale, en 3 : le troisieme ventricule, en 4 :
le tronc cérébral, en 5 : le cervelet et en 6 : le corps calleux

6.1.1.2 Résultats et discussion

La figure 6.1.2 représente les huit dynamiques de la propagation de I’onde de cisaillement
dans une coupe le long de la direction M (axe y de I'imageur) aux fréquences d’excitation
de 43 Hz et 113 Hz, et révele la bonne visibilité de la propagation de 'onde de cisaillement,
avec des déplacements variant de +25 pm (43 Hz), et de £20 um (113 Hz). Les moyennes
des amplitudes totales du champ de déplacement sont de (Aq) 43, = (20,0+9,2) pm et
de (Atot) 11312 = (18,9+11,8) pm (Figure 6.1.3.¢), pour des incertitudes moyennes sur la
mesure de déplacement de (A&),sy, = (0,9 £0,8) pm et (AL);13y, = (0,7 £0,9) pm. 11
est a noter une forte diminution de 'amplitude des ondes entre la périphérie et le centre
du cerveau due, entre autre, a la viscosité du cerveau, mais 'amplitude reste néanmoins
non négligeable avec une moyenne de (Ay) 43, = (13,4 +4,3) pm et de (Agot) 1131, =
(11,9 +4,9) pm.
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FIGURE 6.1.2 — Cartes de déplacement a huit instants différents de la propagation de
I'onde de cisaillement (en pm) dans la direction y dans une méme coupe
a 43Hz (en haut) et 113 Hz (en bas)

Concernant les parametres mécaniques, les images de phase a 43Hz ont été dans un
premier temps masquées (suppression du crane et du scalp) puis le calcul des modules
dynamiques Gq et de perte Gy a été réalisé selon la méthode décrite dans le chapitre
2. Pour les données du 113 Hz, les normalisations spatiale et du champ de déplacement
ont d’abord été appliquées sur les données masquées (cf chapitres 4 et 5) afin de pouvoir
calculer par la suite les modules dynamique et de perte de cisaillement. Ces cartes des
modules G4 et Gj, & 43Hz et 113 Hz, sont présentées sur la figure 6.1.3 en coupe fron-
tale, sagittale et transversale. Sur cette méme figure, sont également exposées les cartes
d’anatomie correspondantes, les cartes d’incertitude sur la mesure du déplacement, les
cartes d’amplitude totale de 1'onde de cisaillement et les cartes de la longueur d’onde
de cisaillement. Les résultats du calcul des modules G4 et G; donnent des moyennes de
(Gq) 4312 = 0,95+ 0,54 kPa et (Gq) 1131, = 2,28 +0,9kPa pour le module dynamique et
de (Gy) 431, = (0,68+0,43) kPa et (G)) 1131, = (1,38+0,60) kPa pour le module de perte.
La fusion des cartes de module dynamique a 43 Hz et 113 Hz avec les cartes d’anatomie
est présentée a la figure 6.1.4, et montre que différentes structures composant le cerveau
sont clairement identifiables tels que le corps calleux, les ventricules et le cervelet.

118



6.1 Résultats sur témoins sains

a. Anatomie

a. Anatomie

=

0
d. Longueur d'onde de cisaillement

155

e. Module dynamique de cisaillement

B

f. Module de perte de cisaillement

FIGURE 6.1.3 — Anatomie (a), carte d'incertitude sur la mesure du déplacement (b, pm),
carte d’amplitude totale du champ de déplacement (c, pm), carte de lon-
gueur d’onde du champ de déplacement (d, mm), carte de module dyna-
mique de cisaillement (e, kPa) et carte du module de perte de cisaillement
(f, kPa) pour une coupe frontale, sagittale et transversale, acquises sur
volontaire sain, a 43 Hz (a gauche) et 113 Hz (a droite)
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2000
1500
1000
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FIGURE 6.1.4 — Coupe sagittale centrée avec la carte de module (a), la carte du module
dynamique en kPa (b) et leur fusion (c), pour 43 Hz (a gauche) et 113 Hz
(& droite)

La réalisation de la tractographie des fibres du cerveau a partir des acquisitions DTTI,
a permis d’évaluer les directions privilégiées de propagation des ondes mécaniques en
fonction de l'orientation des fibres selon les directions x (ou droite-gauche, R-L), y (ou
antéro-postérieur, A-P) et z (ou supérieur-inférieur, S-I). La comparaison entre les di-
rections privilégiées des fibres du cerveau et des ondes mécaniques acquises en 43 Hz est
présentée sur les figures 6.1.5, 6.1.6 et 6.1.7.

Cette comparaison montre, dans un premier temps, 'importance des ondes dans le tronc
cérébral selon la direction z, suivant les fibres dirigées également selon cette direction
(Figure 6.1.5). Cependant cette méme figure montre des fibres dans la direction x autour
du tronc cérébral, liées au pédoncule cérébelleux, mais selon lesquelles aucune onde ne
semblent se propager. Si 'on compare les fibres et 'amplitude des ondes au niveau du
cervelet, la figure 6.1.6 présente des directions privilégiées des fibres pour x et y, également
marquées sur les cartes d’amplitude des ondes ou la direction z a une faible amplitude
contrairement aux deux autres directions dans cette zone. Si ’on monte au niveau de I’en-
céphale, les cartes de la figure 6.1.7 sont centrées sur les fibres dont la direction privilégiée
est selon I'axe antéro-postérieur. Ces deux coupes montrent que les ondes de cisaillement
suivent préférentiellement ces fibres selon la direction y, également remarquable sur la
coupe frontale de la figure 6.1.5 au niveau des lobes temporaux, de part et d’autre du
tronc cérébral, mais aussi plus haut de part et d’autre du ventricule latéral.

Au-dela des fibres, cette méme coupe frontale montre également que les ondes suivent la
fissure longitudinale dans I'axe antéro-postérieur. L’ensemble de ces figures exhibent les
directions que prend ’onde mécanique au contact du crane en suivant ses courbures : ainsi
a partir du tronc cérébral, les ondes vont suivre en avant la courbure frontale (direction z),
remonter jusqu’a la partie supérieure du crane qu’elles vont également suivre (direction
y) pour enfin redescendre le long de la partie occipitale (direction z).
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6.1 Résultats sur témoins sains

Si 'on compare les amplitudes des ondes, la direction z est fortement marquée par sa plus
faible valeur et il semble que les ondes ont du mal a se propager selon cette direction.
Cela se remarque fortement sur la coupe sagittale de la figure 6.1.5 ou, alors que le corps
calleux est composé principalement de fibres allant dans I’axe droite-gauche, aucune onde
ne semble pénétrer ; ceci est peut-étre dii, d'une part, au sillon entourant le corps calleux,
en plus d’étre, d’autre part, situé au-dessus du ventricule latéral, empéchant pour ces
deux raisons la pénétration des ondes.

FIGURE 6.1.5 — Cartes anatomiques (a), d’anisotropie fractionnelle (b) et d’amplitude des
ondes (en pum) selon les directions z (¢), y (d) et z (e) pour une coupe
frontale (a gauche) centrée au niveau du tronc cérébrale marquée égale-
ment par le ventricule latéral, et une coupe sagittale (a droite) localisée
au centre du cerveau entre les deux hémisphere ot 'on peut remarquer
la présence du corps calleux situé au dessus du troisiéme ventricule, ainsi
que le tronc cérébrale placé en avant du cervelet.
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FIGURE 6.1.6 — Cartes anatomiques (a), d’anisotropie fractionnelle (b) et d’amplitude

des ondes (en pm) selon les directions z (c), y (d) et z (e) pour une
coupe transversale centrée sur le cervelet avec en arriere le début du lobe
occipital de I'encéphale et en avant le tronc cérébrale.

FIGURE 6.1.7 — Cartes anatomiques (a), d’anisotropie fractionnelle (b) et d’amplitude des
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ondes (en pm) selon les directions z (c), y (d) et z (e) pour une coupe
transversale (a gauche) située au dessus du cervelet ou les ventricules
latéraux commencent a apparaitre, et une coupe sagittale (a droite) si-
tuée dans I’hémisphere gauche de ’encéphale marquée par la présence du
ventricule latéral gauche et du cervelet.



6.1 Résultats sur témoins sains

Ces données d’élastographie acquises avec la séquence d’écho de spin présentent d’une part
des ondes dans I’ensemble du cerveau et d’autre part des cartes de parametres mécaniques
mettant en évidence les différentes structures du cerveau. Ces données exposent également
des directions privilégiées de I’onde mécanique selon les courbures du crane ainsi que selon
les fibres du cerveau. Cependant ces acquisitions ont duré pres d’1 h 30 min, durée qui ne
peut étre envisageable en clinique.

6.1.2 Acquisitions en écho de gradient

La motivation principale de I'utilisation de la séquence d’élastographie-IRM en écho de
gradient est son temps d’acquisition réduit, plus acceptable pour 'utilisation en recherche
ou en routine clinique. Les cartes de déplacement acquis par cette séquence ont été au
préalable comparées a celles acquises par la séquence en écho de spin (A), permettant
de valider son utilisation dans ce contexte. Enfin cette séquence a été appliquée sur deux
volontaires sains a 72 Hz.

6.1.2.1 Acquisition a 43 Hz
Matériel et méthode

Cette acquisition a été réalisée dans les mémes conditions que celles en écho de spin
présentées ci-dessus, a savoir le méme volontaire sain, le scanner IRM 1,5 T, 'antenne
“téte” standard et une fréquence d’excitation de 43 Hz. Le systeme d’excitation consistait
également en un générateur d’onde de pression mais il s’agissait de celui de la chaine
optimisée décrit dans le chapitre 3 (amplificateur Yamaha P2500s, haut-parleur PHL
audio 4530). Les parametres d’acquisition étaient :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-GE 80 x 56 x 50 (235 x 164, 5 x 147) mm?®
Résolution : TE/TR // «: Temps d’acquisition :
(2,94 mm)? isotrope 9,2/587ms // 15° 8min 51s
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
V3-21mT - m™! 43 Hz 4

Avec la direction M correspondant a la direction y de I'imageur soit la direction antéro-
postérieur du cerveau, la direction P correspondant a la direction x de I'imageur, soit
la direction droite-gauche du cerveau et la direction S correspondant a la direction 2z de
I'imageur soit la direction supérieur-inférieur du cerveau.

La région anatomique choisie englobait I’ensemble de I’encéphale et du cervelet (6.1.8.a).

Ces données n’ont pas nécessité de correction de mouvement du sujet.

Résultats et discussion

La figure 6.1.8 présente les cartes d’anatomie en coupe frontale, sagittale et transversale
ainsi que les cartes d’incertitude sur la mesure du déplacement, les cartes d’amplitude
totale du champ de déplacement, les cartes de longueur d’onde de cisaillement et les
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cartes des modules dynamique et de perte. La moyenne de I'amplitude totale du champ
de déplacement sur I’ensemble du cerveau était de (Ayo) e = (25, 88+13,26) pm pour des
incertitudes sur la mesure du déplacement de (A{)p = (2,52 £ 1,79) pm, représentant
9, 7% de 'amplitude totale contre 4, 3% pour les acquisitions en écho de spin. Le calcul des
parametres mécaniques a été réalisé par le méme procédé que pour les données acquises en
SE sur des données masquées et donne une moyenne de (Gg) 455, = (0,89+£0, 37) kPa pour
le module dynamique et de (G))qg = (0,65 £ 0,29) kPa pour le module de perte, contre
(Gq) 43z = (0,9540, 54) kPa et (Gy) 431, = (0,6840,43) kPa pour les acquisitions en écho
de spin, démontrant ainsi une bonne reproductibilité dans ’extraction de ces parameétres
indépendamment de la méthode d’acquisition des champs de déplacement.

a. Anatomie

d. Longueur d'onde de cisaillement

e. Module dynamique de cisaillement

FIGURE 6.1.8 — Cartes d’anatomie T1 (a), cartes d’incertitude sur la mesure du dépla-
cement (b, pm), cartes d’amplitude totale du champ de déplacement (c,
nm), cartes de longueur d’onde du champ de déplacement (d, mm), cartes
de module dynamique de cisaillement (e, kPa) et cartes du module de
perte de cisaillement (f, kPa) pour une coupe frontale, sagittale et trans-
versale, acquises a 43 Hz, en gradient écho.

La figure 6.1.9 présente les cartes d’amplitude des ondes selon les directions z, y et z
des séquences en GE et en SE (déja présentées dans les figures 6.1.5 et 6.1.7), et permet
de comparer I'encodage des ondes selon les directions M (y), P (z) et S (z) des deux
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6.1 Résultats sur témoins sains

séquences. Cependant cette comparaison est en partie biaisée car dans le but d’augmenter
I’amplitude des gradients d’encodage de mouvement, ces gradients sont additionnés dans la
séquence en écho de gradient, c’est-a-dire que les gradients d’encodage de mouvement sont
appliqués selon les diagonales du repére (€), €p, €5) permettant d’augmenter 'amplitude
du gradient d’encodage de mouvement d’un rapport /3. Ainsi on peut remarquer que
les motifs des ondes sont semblables pour les deux séquences d’imagerie, mais que pour
la séquence d’écho de gradient, il apparait sur la carte d’une direction les motifs, avec
une amplitude plus faible, des deux autres directions (6.1.9, coupe frontale). Ainsi, si
I'on compare les amplitudes totales des ondes mécaniques (Figure 6.1.10), ne tenant plus
compte des axes de référence de ’encodage, celles-ci sont fortement semblables.
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FIGURE 6.1.9 — Comparaison des cartes d’amplitude des ondes (en pm) selon les direc-
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tions = (b), y (c) et z (d), correspondantes & la carte anatomique (a),
entre les acquisitions d’élastographie en SE et en GE pour une excitation
mécanique a 43 Hz. En haut pour une coupe sagittale (SE en haut, GE
en bas), au milieu pour une coupe frontale (SE en haut, GE en bas) et
en bas pour une coupe transversale (SE a gauche, GE a droite).



6.1 Résultats sur témoins sains

FIGURE 6.1.10 — Comparaison des amplitudes totales des ondes mécaniques (en pm) entre
les séquences en SE (en haut) et en GE (en bas), pour une coupe frontale,
sagittale et transversale identique, et une fréquence d’excitation a 43 Hz.

Cette séquence d’élastographie en écho de gradient permet de réduire le temps d’acquisi-
tion d’un facteur cinq par rapport a la séquence en écho de spin et d’obtenir des cartes
de parametre mécanique sur ’ensemble du cerveau en moins de 9 min, durée acceptable
en routine clinique. La réduction du temps d’acquisition grace a l’encodage fractionnée
augmente toutefois l'incertitude sur la mesure du déplacement de I’onde, mais le systeme
d’excitation développé au sein du laboratoire a permis d’obtenir des amplitudes d’ondes
suffisantes pour revenir aux modules viscoélastiques. Pour finir, les parametres mécaniques
obtenus et les directions privilégiées de I'onde de cisaillement sont semblables a ceux ac-
quis par la séquence en écho de spin exempts d’artéfacts lors de I'acquisition du champ de
déplacement et permet ainsi une premiere validation pour 'utilisation de cette séquence
pour une étude clinique.

6.1.2.2 Acquisition sur deux sujets a 72 Hz

Cette partie présente les résultats obtenus lors d’acquisition d’élastographie-IRM du cer-
veau sur deux volontaires sains a 72 Hz. Ces acquisitions ont pour finalité d’une part
de terminer cette étude de principe sur 1'élastographie-IRM du cerveau en utilisant la
chaine d’excitation optimisée et la séquence en écho de gradient. Elles ont d’autre part
pour finalité de comparer les parametres mécaniques obtenus par notre méthode a ceux
rencontrés dans la littérature. Enfin le but de cette étude est de valider le protocole pour
son utilisation lors d’une étude clinique sur des patients atteints de tumeurs gliales.

Matériel et méthode

Ces acquisitions ont été réalisées sur deux volontaires sains nommés sujet 1 (sujl, méme
volontaire sain que pour les acquisitions en écho de spin présentées au-dessus) et sujet 2
(suj2), dans un scanner IRM a 1,5 T (Achieva, Philips Healthcare, Les Pays-Bas), utilisant
une antenne “téte” standard. Le systeme d’excitation était celui de la chaine optimisée,
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décrit dans le chapitre 3 (amplificateur Yamaha P2500s, haut-parleur PHL audio 4530).
Il générait une onde de pression a la fréquence de 72 Hz et les parametres d’acquisition
étaient :

Séquence : Matrice : Champ de vue :
Elastographie-GE 80 x 56 x 50 ((235 x 164,5 x 147) mm?)y,;;
80 x 60 x 56 ((216 x 162 x 151) mm?®)g, o
Résolution : TE/TR // «a : Temps d’acquisition :
(2,94mm)®, ., isotrope |  (9,2/698)s ms // 15° (8 min 518)g,51
(2, 7mm)®_ ., isotrope (9,2/781)syjoms // 15° (12min 36'8)syj2
Amplitude GEM : | Fréquence d’excitation : Dynamiques :
V3-21mT -m™ 72Hz 4

Avec la direction M correspondant a la direction y de I'imageur soit la direction antéro-
postérieur du cerveau, la direction P correspondant a la direction z de I'imageur, soit
la direction droite-gauche du cerveau et la direction S correspondant a la direction z de
I'imageur soit la direction supérieur-inférieur du cerveau.

Les régions anatomiques choisies pour cette étude comprennent ’ensemble de I’encéphale
et du cervelet (Figure 6.1.11.a). Ces données n’ont pas nécessité de correction de mouve-
ment du sujet.

Résultats et discussion

La figure 6.1.11 comporte les cartes d’anatomie, les cartes d’incertitude sur la mesure
de déplacement, les cartes d’amplitude totale du champ de déplacement, les cartes de
longueur d’onde de cisaillement et les cartes des modules dynamique et de perte, obtenues
pour les deux sujets. Dans le cas du sujet 1, la pression acoustique au niveau de la
cavité buccale s’élevait a 167dB, se traduisant par une amplitude totale moyenne sur
I'ensemble du cerveau égale a (A¢ot) syt = (17, 7£31, 1) pm avec une incertitude moyenne
sur la mesure du déplacement de (A¢),,.; = (3,7 + 6,1) pm, alors que pour le sujet 2
I'amplitude totale des ondes était de (Agot) sujz = (14,5 £ 32,6) pm avec une incertitude
moyenne sur la mesure du déplacement de (Aﬁ)suﬂ = (4,9 £ 7,8) pm, associée a une
pression acoustique de 159 dB. Dans le cas du sujet 2, on observe que ’envoi d'une plus
faible pression acoustique entraine une diminution plus rapide des amplitudes d’onde
dans le centre du cerveau : en effet 'amplitude totale moyenne au centre du cerveau pour
le sujet 1 est de (Agor) sujt = (10,7 £ 2,9) pm alors que pour le sujet 2, celle-ci est de
(Atot) suje = (5,7 %2, 1) pm.

Le calcul des parametres mécaniques présente des moyennes sur ’ensemble du cerveau
de (Gq) syt = (1,47 £ 0,66) kPa et de (Ga)suje = (1,08 £ 0,52) kPa pour le module
dynamique, et de (Gy)suj1 = (0,95 £ 0,47) kPa et (Gy) suj2 = (0,70 £ 0, 37) kPa pour le
module de perte.
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6.1 Résultats sur témoins sains

Sujet 1 Sujet 2
Amplitude totale (Aor) 17,7+ 31, 1um | 14,5+ 32,6 pm
Incertitude sur la mesure du déplacement (A¢) 3,7+ 6,11m 4,94+ 7,8 m
Amplitude totale au centre du cerveau (Aq) 10,74+ 2,9 pum 5,742, 1um.
Module dynamique (Ggq) 1,474+ 0,66 kPa | 1,08 + 0,52 kPa
Module de perte (Gy) 0,95+ 0,47kPa | 0,70 £+ 0,37kPa

excitation mécanique de 72 Hz, et pour les deux sujets.

TABLE 6.1 — Tableau résumant les valeurs des différents parametres calculés pour une

a. Anatomie

d. Longueur d'onde de cisaillement

L

e. Module dynamique de cisaillement

a. Anatomie

b. Incertitude sur la mesure du déplacement

OQC

c. Amplitude totale

e. Module dynamique de cisaillement

FIGURE 6.1.11 — Anatomie (a), carte d’incertitude sur la mesure du déplacement (b, pm),
carte d’amplitude totale du champ de déplacement (c, pm), carte de
longueur d’onde du champ de déplacement (d, mm), carte de module
dynamique de cisaillement (e, kPa) et carte du module de perte de ci-
saillement (f, kPa) pour une coupe frontale, sagittale et transversale a
72 Hz pour le sujet 1 (a gauche) et le sujet 2 (a droite)

Le calcul des parametres mécaniques du cerveau de deux sujets sains donne des résultats
proches et cohérents. Ces résultats sont comparés aux données de la littérature (Figure

6.2.1) dans le paragraphe suivant.
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Chapitre 6 Etude clinique préliminaire sur I’élastographie du cerveau

6.2 Discussion et conclusion sur I'élastographie-IRM du
cerveau

6.2.1 Comparaison des parameétres mécaniques obtenus avec la
littérature

La figure 6.2.1 résume l’ensemble des parametres mécaniques du cerveau mesurés en
élastographie-IRM in wvivo par 'ensemble de la communauté scientifique. Elle montre
des résultats disparates pour le module dynamique Gd, particulierement marqués pour les
fréquences situées entre 80 et 100 Hz ot les valeurs vont de 2,5 a 15, 2kPa. Cependant I’en-
semble des valeurs supérieures a 5 kPa ont été mesurées par I’équipe de la Mayo Clinic dont
la reconstruction était réalisée en 2D [Uffmann 04, McCracken 05, Kruse 06, Kruse 08].
En effet comme nous ’avons montré dans ce chapitre (partie 6.1.1.2) et a cause de 'ana-
tomie complexe du cerveau, la propagation se fait dans ’ensemble des trois directions et
donc I'ensemble du champ de déplacement 3D doit étre considéré. Observer uniquement
en deux dimensions la propagation de cette onde entraine de fait un biais se traduisant
par une mauvaise interprétation dans la détermination du module de cisaillement. Ainsi il
a été montré une surestimation de la mesure 2D du module de cisaillement pouvait varier
entre 1,05 et 15 fois et ceci en fonction de 'orientation de la coupe par rapport a la pro-
pagation de I'onde ([Hamhaber 07, Kruse 08]). Ainsi le dernier article publié par 1’équipe
de la Mayo Clinic ([Murphy 13]) présente des modules dynamiques mesurés avec une re-
construction 3D et dont le résultat montre des valeurs plus faibles que précédemment,
concordant avec les autres modules dynamiques de la littérature. Nos valeurs présentées
plus haut sont également du méme ordre de grandeur que ces valeurs.

Concernant la mesure du module de perte, peu d’équipes 'ont établi ce qui rend plus
difficile la comparaison avec nos données. Néanmoins la figure 6.2.1 montre une cohérence
de nos valeurs avec celle du reste de la communauté.

Nos données présentées sur les graphes de la figure 6.2.1 montrent une tres bonne re-
productibilité entre les données acquises en écho de spin et en gradient écho a 43 Hz.
De plus la comparaison entre les amplitudes totales des ondes (Figures 6.1.10) a montré
une bonne correspondance entre ces deux séquences. Ainsi malgré 'augmentation de 'in-
certitude sur la mesure du déplacement, passant de 4% a 10% de Pamplitude totale, le
temps d’acquisition gagné, passant de 45 min (pour quatre dynamiques) a 9 min, et la treés
bonne reproductibilité dans la mesure des parameétres mécaniques valident 1'utilisation de
la séquence en écho de gradient pour 1’élastographie du cerveau.

Aujourd’hui I'élastographie-IRM, si 1'on exclut I'élastographie ultrasonore chez le nou-
veau né, est I'unique méthode non invasive pour mesurer les parametres mécaniques du
cerveau in vivo. Les différents résultats obtenus posent encore la question sur le caractere
quantitatif absolu des parametres mécaniques du cerveau, ceci certainement dus aux dif-
férences qui existent dans les algorithmes de reconstruction exploités mais également par
la simplification utilisée a savoir I'isotropie. La comparaison avec les différentes directions
des fibres du cerveau que nous avons présentée, soutient 'intérét du calcul des modules
de cisaillement non seulement de maniére anisotrope mais également en s’aidant de I'in-
formation d’orientation des fibres pour guider la reconstruction, comme ont commencé a
le faire certaines équipes [Romano 12, Qin 13].
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6.2 Discussion et conclusion sur ’élastographie-IRM du cerveau
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FIGURE 6.2.1 — Comparaisons des modules dynamique G4 (& gauche) et de perte G; (a
droite) du cerveau obtenus par élastographie-IRM in vivo dans la litté-
rature et ceux présentés dans ce chapitre. Ces données ont été mesurées
soit sur 'ensemble du cerveau soit en séparant la matiere blanche (MB)
de la matiere grise (MG).

6.2.2 Conclusion

Le protocole expérimental présenté ici comprend une excitation mécanique par onde de
pression guidée développée puis optimisée au sein du laboratoire, une séquence d’acquisi-
tion basée sur une séquence d’écho de gradient permettant d’acquérir un cerveau entier en
moins de 9min et enfin une reconstruction développée par I’équipe de Ralph Sinkus basée
sur une résolution 3D. L’excitation mécanique appliquée sur différents sujets montre des
amplitudes d’onde sur ’ensemble du cerveau supérieures aux incertitudes sur la mesure
de déplacement obtenues, permettant ainsi de calculer les modules viscoélastiques du cer-
veau entier. La tolérance de ce systeme d’excitation a pu donc étre également validée.
L’acquisition des champs de déplacement en utilisant la séquence d’élastographie basée
sur un encodage fractionné a été confirmée en comparant les amplitudes d’onde acquises
et les parametres viscoélastiques déduits a ceux obtenus avec la séquence en écho de spin.
Enfin les paramétres mécaniques des différentes données présentées dans ce chapitre sont
cohérents avec ceux obtenus dans la littérature, permettant de valider I’algorithme dans
ce protocole.

Ce protocole testé et validé va donc étre exploité pour ’évaluation de 1’élastographie céré-
brale par résonance magnétique et la comparaison entres sujets sains et patients atteints
de tumeur gliale.
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Conclusion et perspectives

L’¢lastographie-IRM est une modalité d’imagerie paramétrique quantitative et robuste
et d’'une grande précision qui repose sur la sensibilité de ’encodage du déplacement sur
la phase du signal IRM. Malgré cela, la justesse de cette technique n’a pas encore été
pleinement établie.

Le travail de these, présenté dans ce manuscrit, porte sur 1’élastographie par résonance ma-
gnétique par onde de pression guidée et contribue a renforcer la pertinence de ’élastographie-
IRM dans une perspective diagnostique d’organes distants et en mouvement.

Les problématiques abordées ici concernent la quantification de I'incertitude sur la me-
sure du champ de déplacement, la reproductibilité des données acquises, la correction
du mouvement du sujet et la génération d’onde dans les organes profonds. Validées in
vitro et éprouvées in vivo, elles conduisent a 1’obtention des cartes du champ de dépla-
cement d’'une onde mécanique induite dans un tissu, plus particulierement, des organes
distants et protégés, exactes afin de pouvoir en déduire au mieux les cartes des modules
viscoélastiques.

Enfin, nous avons réalisé une étude clinique préliminaire portant sur I’élastographie-IRM
du cerveau entier sur volontaires sains.

Le générateur d’onde de pression développé au sein du laboratoire se compose d’un haut-
parleur générant des ondes acoustiques guidées par un tube jusqu’a la cavité buccale du
sujet. Il permet ainsi aux ondes d’atteindre les organes profonds non pas a travers les
barrieres protectrices mais en suivant les voies anatomiques internes comme guide d’onde
pour accéder soit aux poumons soit au cerveau. L’amplitude des ondes n’est plus atté-
nuées au passage des barrieres protectrices, ce qui nous permet d’obtenir des ondes de
cisaillement dans ’ensemble de 'organe. Nous avons optimisé ce systeme afin d’obtenir
un maximum de pression au bout du guide d’onde (au-dela de 150dB) avec un acces
aux fréquences allant d’une dizaine de Hertz a quelque 500 Hz, grace a ’ajustement de
la longueur du guide d’onde, et jusqu’a 2000 Hz via I'utilisation d’'un moteur de compres-
sion. Ce systéme permet également d’induire des ondes mécaniques composées de 2 a 3
harmoniques, permettant de réaliser des acquisitions d’élastographie multifréquence afin
d’établir un modele rhéologique. Nous ’avons mis en oeuvre pour 1'élastographie-IRM
du cerveau dans lequel nous avons pu obtenir des amplitudes totales de 1'onde allant
jusqu’a 30 pm en périphérie avec des amplitudes plus faibles au centre du cerveau descen-
dant jusqu’a 6 pm. Ces amplitudes sont bien supérieures a l'incertitude sur la mesure du
déplacement et aux amplitudes rencontrées dans la littérature utilisant des actionneurs
passant a travers les barrieres protectrices du crane et des méninges. Enfin, ce générateur
d’onde n’est pas restreint aux organes profonds et permet d’induire des ondes a priori
dans n’importe quel organe en posant I’embout du guide d’onde directement en contact
du corps du sujet au voisinage de ’organe cible ou directement en contact avec le fantéme
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Conclusion et perspectives

a étudier.

Dans la poursuite de ce travail, il faudra établir au mieux le rapport entre pression générée
par le générateur en bout de tube et amplitudes des ondes de cisaillement induites dans le
tissu. Il serait également intéressant d’établir une réelle comparaison, c¢’est-a-dire dans les
mémes conditions d’acquisitions, entre les transducteurs induisant a travers les barrieres
protectrices et le générateur d’onde de pression, que ce soit du point de vue du confort du
sujet mais également sur les amplitudes d’onde de cisaillement obtenues dans I’ensemble
du tissu étudié. Une étude préliminaire a été initiée dans ce sens avec le groupe de Jens
Wiirfel a 1’Université de Liibeck entre le systeme d’excitation par onde de pression et le
berceau développé par le groupe de Ingolf Sack a la Charité [Sack 08].

Les mouvements du sujet lors des acquisitions IRM ainsi que leur correction ont, depuis
toujours, été un sujet important en imagerie. L’élastographie-IRM est également sensible
aux mouvements du sujet et jusqu’a aujourd’hui aucune correction n’avait été proposée
dans la littérature. En s’appuyant sur les travaux réalisés pour I'imagerie du tenseur de
diffusion [Alexander 01, Leemans 09], la correction que nous avons proposée dans cette
these se compose d'une premiere normalisation spatiale puis d’une renormalisation du
champ de déplacement, les mouvements du sujet ayant conduit a une déformation de ce
champ de déplacement. Une fois la reproductibilité des cartes du champ de déplacement
démontrée in vitro, nous avons pu évaluer I'erreur induite par le mouvement du sujet puis
I’apport des normalisations spatiale et du champ de déplacement dans la correction de ce
dernier, ceci pour différentes valeurs d’angle de rotation. Ainsi les erreurs du champ de
déplacement augmentent avec ’angle de rotation de ’organe et la correction proposée est
efficace dans le cerveau pour des angles de rotation de la téte du sujet inférieures a 3°.
L’apport principal de cette correction est réalisée par la normalisation spatiale, mais la
renormalisation du champ de déplacement n’est pas négligeable puisqu’elle apporte pres
de 13% de correction lors de mouvements de rotation de la téte allant jusqu’a 3°.

Nous avons enfin appliqué cette correction avec succes sur des données d’élastographie-
IRM du cerveau pour lesquelles le sujet avait involontairement bougé durant ’acquisition.

Cette méthode pourrait étre avantageusement appliquée sur des données d’élastographie
autre que le cerveau, tel que le foie sensible aux mouvements respiratoires.

Pour terminer, nous avons réalisé une premiere étude en élastographie-IRM du tissu céré-
bral sur plusieurs volontaires sains. En utilisant une séquence d’élastographie en écho de
spin, nous avons ainsi pu établir pour la premiere fois les cartes du champ de déplacement
et des modules viscoélastiques sur ’ensemble de I’encéphale de sujets sains. Nous avons
également comparé les amplitudes des ondes selon les trois directions de l'espace avec
les cartes d’anisotropie fractionnelle, représentant les principales directions des fibres du
cerveau. Cette comparaison montre la tendance des ondes mécaniques a se propager le
long de ces fibres.

Une nouvelle séquence d’élastographie-IRM, développée par le groupe de Ralph Sinkus
[Garteiser 13] basée sur une séquence d’écho de gradient, permettant, d’une part, de ré-
duire le temps d’acquisition, d’autre part, de réaliser de I'élastographie en multifréquence,
a été implémentée dans les mémes conditions. Les cartes d’amplitude des ondes de cisaille-
ment ont été comparées avec celles acquises par la séquence d’élastographie en écho de
spin, utilisée en premier lieu. La bonne correspondance des cartes d’amplitude totale des
ondes et des mesures des modules élastique et de viscosité entre les deux types d’acquisi-
tion, mais également I'accélération réalisée avec la séquence en écho de gradient (passant
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de 45min a 10min), nous ont permis de valider I'utilisation de cette derniére séquence
pour la recherche clinique sur volontaires sains et malades. Le temps d’acquisition pourrait
par la suite étre encore diminué en encodant les trois directions simultanément [Klatt 13].

Ces résultats nous ont permis de mettre en place un futur protocole clinique (Annexe C)
consistant a établir d’une part une carte statistique des parametres mécaniques du cerveau
entier, obtenu sur 48 volontaires sains a 1.5T et 3T, de prouver la reproductibilité de
la technique et enfin d’observer par élastographie-IRM des tumeurs gliales sur des sujets
malades. Enfin, 'ensemble des parametres mécaniques mesurés dans ce travail de these
ont été comparés aux résultats de la littérature et présentent une bonne concordance avec
les mesures réalisées sur la base d’acquisitions 3D.

Cette méthode pourrait étre avantageusement appliquée dans de nombreux domaines liées
au cerveau telle que la caractérisation des adénomes hypophysaires. En effet ces tumeurs
peuvent étre distinguées en deux grandes catégories : la premiere dans le cas d’un caractere
fibreux et l'autre plutdt liquide. Ainsi, le pronostic chirurgical differe selon le caractére
fibreux ou liquidien de I'adénome, distinction caractérisable par ’élastographie-IRM.

L’élastographie-IRM a été introduite il y a maintenant pres de 20 ans et de nombreuses
questions persistent, concernant par exemple la dispersion des valeurs des parametres
mécaniques obtenues par les différents laboratoires, les erreurs induites par les différentes
simplifications faites pour le traitement des données telles que l'isotropie et I'homogénéité
des tissus ou bien encore la spécificité de 1’élastographie-IRM pour le diagnostic médical.

Néanmoins les outils méthodologiques et instrumentaux développés ici confortent 1’élasto-
graphie-IRM. Ils pourront étre appliqués, par exemple, pour le développement de la mi-
croélastographie avec 'utilisation du générateur d’onde de pression permettant d’atteindre
des fréquences allant jusqu’a 2000 Hz pour obtenir des longueurs d’onde adaptées aux
faibles dimensions de I'objet de la mesure ou bien la quantification de I'incertitude sur la
mesure afin d’établir la pertinence des amplitudes d’onde obtenues.

Enfin nous avons commencé a nous pencher au laboratoire sur I'influence des conditions
limites pour le calcul des parametres mécaniques. Celles-ci ne sont pas en effet aujourd’hui
pris en considération par les différents algorithmes de reconstruction. Cela permettrait de
déterminer l'influence du crane sur les ondes mécaniques dans le cerveau, de la cage
thoracique sur les ondes induites dans les poumons ou bien les bords des boites de Petri
dans le cas de l'ingénierie tissulaire en microélastographie.
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Annexe A

Comparaison des séquences
d’élastographie en écho de spin et en
écho de gradient

Dans le chapitre 1, deux séquences d’élastographie ont été décrites. La premiere est utilisée
depuis 'année 2000 et est réalisée a partir d'une séquence d’écho de spin classique (SE).
La deuxieme, développée en 2013, est basée sur une séquence d’écho de gradient (GE),
et utilise le principe de I’élastographie fractionnée. Ces deux séquences ont été utilisées
pour l'élastographie in vivo du cerveau au laboratoire, la premiere car elle utilise une
séquence d’écho de spin qui permet de réduire les artéfacts liés aux inhomogénéités de
champ magnétique permettant d’acquérir les cartes de déplacement le plus proprement
possible et la deuxieme pour sa rapidité. Afin de pouvoir évaluer au mieux les résultats
d’élastographie du cerveau, une comparaison entre ces séquences a été réalisée sur un
fantome.

A.1 Matériels et méthodes

Cette comparaison a été opérée sur le fantome de sein (Model 051, CIRS, USA) présenté
au chapitre (Figure 4.2.3a), aux fréquences d’excitation mécanique de 72 Hz et 120 Hz. Le
systeme d’excitation était composé de la chaine optimisée (amplificateur Yamaha P2500s,
haut-parleur PHL audio 4530), emmenant les ondes acoustiques jusqu'a la surface du
fantome placé entre deux antennes flexibles circulaires (SENSE Flex-M, Philips, Les Pays-
Bas) (Figure 4.2.3b). Pour I’ensemble des acquisitions, le champ de vue était de (256 x
80 x 60) mm? et la résolution, de 4 mm isotrope. Les parameétres spécifiques de chaque
séquence étaient :

SE 72 Hz GE 72Hz SE 120Hz | GE120Hz
TE/TR 49/1042ms | 9,21/210ms || 38/750ms | 9,21/252ms
Temps d’acquisition total 333 90s 240s 109s
Rapport signal a bruit 17,24+1,3 | 39,4+1,9 | 20,94+0,9| 39,5+2,5
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Annexe A Comparaison des séquences d’élastographie en écho de spin et en écho de
gradient

A.2 Résultats et discussion

Le rapport signal a bruit (équation 4.2.4) sur I’ensemble des données est plus important
pour la séquence GE (cf tableau ci-dessus). Cette différence est observée sur les cartes de
module (Figure A.2.1). Cependant la séquence SE est plus sensible aux faibles amplitudes
d’onde avec un encodage du mouvement sur la phase plus important (Figures A.2.2 et
A.2.3). Ces deux figures montrent également que les amplitudes des ondes associées a 1'ex-
citation mécanique de 120 Hz sont plus faibles que celles associées a la fréquence de 72 Hz,
ceci dii a la plus grande atténuation de 'onde par le fantéme avec I'augmentation de la
fréquence d’excitation. Enfin pour les fréquences de 72 Hz et 120 Hz les champs de dépla-
cement enregistré avec les séquences d’écho de gradient et d’écho de spin sont semblables,
permettant de valider I'utilisation de ces deux séquences lors d’examen d’élastographie.

Module SE 72 Hz x10° Module SE 120 Hz x10°

(a) (b)

Module FFE 72 Hz x10° Module FFE 120 Hz x 10°
2

()

FiGURE A.2.1 — Cartes de module pour 72 Hz a gauche et 120 Hz a droite acquises pour
les séquences d’écho de spin (a,b) et d’écho de gradient (c,d)

Séquence d'élastographie en écho de spin
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Séquence d'élastographie en écho de gradient

Dyn 3 Dyn 5 Dyn 7
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Degré  pm

F1GURE A.2.2 — Cartes de déplacement acquises a quatre instants différents de la propa-
gation de l'onde sur fantdéme de sein avec une séquence SE (en haut) et
une séquence GE (en bas), pour une fréquence d’excitation de 72 Hz
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A.2 Résultats et discussion

Séquence d'élastographie en écho de spin
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FIGURE A.2.3 — Cartes de déplacement acquises a quatre instants différents de la propa-
gation de l'onde sur fantdéme de sein avec une séquence SE (en haut) et
une séquence GE (en bas), pour une fréquence d’excitation de 120 Hz

Les trop fortes amplitudes des ondes de cisaillement entrainent, pour la séquence SE a
cause de son long TE, des déphasages importants des spins pour chaque voxel, causant
les trous de signal dans les images en module et le mauvais rapport signal a bruit. Ces
trous de signal ne sont donc pas visibles sur les images acquises en GE, car son TE
court ne laisse pas le temps aux spins de se déphaser. Il est donc nécessaire de trouver
un compromis pour la séquence SE entre un bon rapport signal a bruit nécessitant une
faible amplitude d’onde, et une amplitude d’onde suffisante, enregistrée sur les cartes en
contrastes de phase, pour mesurer les parametres mécaniques. Si I’on considere la valeur
minimale d'un rapport signal a bruit en IRM a 3, alors son erreur de phase maximale
sera égale a 0 = arctan(%). Quant & 'erreur de déplacement, celle-ci devra étre égale au
maximum a o, = arctan(%).ﬁ (cf équation 4.2.12). Le compromis doit donc se situer
entre ces deux erreurs.

141






Annexe B

Elastographie du parenchyme
pulmonaire par résonance magnétique
de I'hélium-3 hyperpolarisé

L’IR4AM posséde un savoir-faire dans la conception d’instruments et de méthodes pour
la production, l'administration et l'imagerie d’hélium-3 hyperpolarisé. J'ai été ainsi im-
pliquée dans les premieres acquisitions en élastographie du parenchyme pulmonaire en
hélium-3 hyperpolarisé associées a la these de Roberta Santarelli [Santarelli 13] et de Ma-
thieu Sarracanie [Sarracanie 11]. J’ai, en particulier, pris en main une plateforme d’admi-
nistration de gaz pour le petit animal et I'imagerie de I'hélium-3 hyperpolarisé.

B.1 Hyperpolarisation de I’hélium-3

Dans le Chapitre 1, il a été vu que le spin du proton, ou plus généralement les spins
1/2, pouvait étre dans deux états possibles, correspondant aux deux états de spin. La
polarisation nucléaire est décrite comme étant la différence des deux populations de spin
sur le nombre total de spin :

[Ny — N_|
Py=1r+t—"- B.1.1
NN+ N (B-1.1)

avec N, et N_ les populations de spin des niveaux de basse et de haute énergie.

La faible teneur en eau dans l'air rend 'TRM du parenchyme pulmonaire difficile, le
signal est essentiellement issu du systéme vasculaire (Figure B.1.1.a). Depuis 1996, un
gaz d’hélium-3 ou de xénon est utilisé pour y palier. Il est en effet possible d’accroitre la
polarisation de ces noyaux jusqu’a cinq ordres de grandeur par rapport a sa polarisation
dans les conditions d’équilibre thermique, et ainsi d’imager les voies aériennes (Figure

B.1.1.b).
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FIGURE B.1.1 = IRM du poumon en proton (polarisation : 5-107%) (a) et en hélium-3
hyperpolarisé (polarisation : 1-1071) (b), réalisées a 'TR4M.

B.1.1 Hyperpolarisation par échange de métastabilité
B.1.1.1 L’hélium-3 et le pompage optique

Deux gaz nobles hyperpolarisés sont utilisés pour I'imagerie par résonance magnétique du
poumon : ’hélium-3 et le xénon-129, tous deux de spin 1/2. Ce choix est di a ’absence
d’interactions quadrupolaires intra-atomique, interactions qui concernent les atomes dont
le spin est égal ou supérieur a 1 diminuant fortement la durée de vie du signal. L’hélium-3
est un isotope rare de I’hélium comprenant deux protons et un neutron. Il est possible
d’augmenter sa polarisation via la technique du pompage optique et ceci de maniere plus
importante que le xenon-129.

Le pompage optique permet de transférer la polarisation d’une source électromagnétique
polarisée, un laser, sur les moment magnétiques des spins nucléaires du gaz noble par
I'intermédiaire du cortege électronique [Kastler 50, Bachert 96, Moller 02]. Il existe au-
jourd’hui deux techniques pour polariser I’hélium-3 par pompage optique : soit par échange
de spin (décrit plus bas dans la section ?7?) soit par échange de métastabilité.

B.1.1.2 Pompage optique par échange de métastabilité

L’hyperpolarisation par échange de métastabilité [Colegrove 63] ne peut étre appliquée que
sur 'hélium-3 & partir de I’état métastable 23S;. Cette méthode comporte trois étapes :

Polarisation électronique

La méthode commence dans un premier temps par le peuplement de I’état métastable 23S,
a partir de I’état fondamental 1Sy dans un plasma généré a l'aide d'une faible décharge
radiofréquence, a la pression de ~ 133 — 1330 Pa. Ensuite, 1'utilisation d’un laser polarisé
o+ a A = 1083 nm dans un champ magnétique directeur a 1,5 mT induit les transitions
entre I’état métastable 23S, et 1'état 23P,.
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Polarisation nucléaire

Une fois les spins électroniques polarisés, le couplage fort hyperfin intra-atomique assure
la polarisation du noyau de 1’hélium-3.

Echange de métastabilité

Cette derniere étape a lieu lors des collisions entre les atomes polarisés électroniquement
et nucléairement dans I’état métastable 23S; et les atomes non polarisés dans 1’état fonda-
mental. Durant la collision, les deux types d’atome échangent leur état électronique tout
en conservant le spin nucléaire [Dupont-Roc 71].

Cette méthode de polarisation est rapide (une dizaine de seconde) et surtout efficace
avec un taux de polarisation pouvant atteindre 92%. De plus cette méthode ne fait pas
intervenir d’autres especes atomiques.

C’est, cette technique qui est utilisée au laboratoire. Ainsi un polariseur a été développé
avec le laboratoire Kastler Brossel (Ecole Normal Supérieure, Paris, France) et permet
d’obtenir des polarisations de quelque 10% (Figure B.1.2.a). Pour obtenir des doses plus
importantes a des polarisations plus élevées, le gaz peut étre produit a I'Institut de phy-
sique Max Planck (Université de Gutenberg, Mayence, Allemagne) [Becker 98] ce qui
permet d’atteindre jusqu’a 70% de polarisation (Figure B.1.2.b).

F1GURE B.1.2 — Polariseur sur site développé a 'IR4M avec le laboratoire Kastler Bros-
sel (a). Unité de production situé a 'Institut de physique Max Planck
permettant d’obtenir des cellules de 1 L a 3 bar polarisées a 70%

B.2 SAGAS : Small Animal Gas Administration System

SAGAS est une plateforme d’administration de gaz pour petit animal développée au sein
du laboratoire dans le but de controler la ventilation du petit animal mais également
d’administrer du gaz tel que I'hélium-3 hyperpolarisé. Tous les éléments décrits ci-dessous
sont tirés du manuscrit de la these présentée par Mathieu Sarracanie [Sarracanie 11].
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B.2.1 Motivation

Lors des études menées sur le petit animal et surtout lorsque ces études portent sur la
fonction respiratoire, il est nécessaire de pouvoir ventiler le petit animal, mais également
de pouvoir controler sa respiration afin de limiter les artéfacts de mouvement lors d’ac-
quisitions dynamiques. De plus, il est nécessaire de pouvoir administrer le gaz d’hélium-3
a I'animal tout en contrélant les quantités. En effet le degré d’inflation des poumons in-
fluence les valeurs des différents parametres étudiés : modules de viscoélasticité, coefficient
de diffusion apparente, durée de vie du signal, T, dépot d’aérosol. De méme, la densité
du gaz ventilatoire utilisé modifie ces parametres respiratoires. Ainsi il est nécessaire de
pouvoir controler les différents parametres de ventilation tels que la composition, la pres-
sion et le volume du gaz ainsi que la fréquence respiratoire et la durée de I'apnée imposée
a 'animal pour assurer une reproductibilité intra et inter-sujet.

Pour résumer, I'[R4M avait besoin d’une plateforme d’administration de gaz compatible
IRM et hélium-3 hyperpolarisé qui permette de ventiler I'animal a l'intérieur d’un ai-
mant, de pouvoir lui imposer des apnées, de lui faire inhaler un ou plusieurs gaz grace a
un systeme permettant de les mélanger et les stocker, tout cela de maniére controlée et
reproductible. Ce type de plateforme n’existant pas dans le commerce, il a été nécessaire
de la développer par le laboratoire, et a été réalisée par un doctorant Mathieu Sarraca-
nie (module d’administration de la plateforme), un post-doctorant José-Manuel Pérez-
Sanchez (programme de contrdle, interface utilisateur) et un technicien CNRS de I'TR4M
Georges Willoquet (partie électronique), sous la responsabilité d’un chercheur CNRS de
I'IRAM Xavier Maitre. Mon travail concernant cette plateforme d’administration de gaz
a été sa prise en main et son amélioration apres les départs de Mathieu Sarracanie et de
José-Manuel Pérez-Sanchez.

B.2.2 Description de la plateforme

La plateforme d’administration de gaz, SAGAS (Small Animal Gas Administration Sys-
tem) est composée d'un module d’administration comprenant vingt-trois vannes pneuma-
tiques placé contre 'aimant (Figure B.2.1, b) et dont le r6le consiste a mélanger, stocker,
administrer le gaz et ventiler le petit animal; d’'un module de commande placé dans la
salle de I'imageur mais loin de l'aimant (Figure B.2.1, ¢) et permettant le controle des
vannes du module d’administration et l'acquisition des signaux des capteurs de pression.
Enfin le tout est contrdlé par un ordinateur, placé dans la salle de la console (Figure B.2.1,
d), grace a une interface utilisateur qui autorise d’une part le séquengage des différents
évenements associés a la ventilation, administration et au mélange de gaz, d’autre part, la
visualisation et I'enregistrement en temps réel des signaux venant des différents capteurs.
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Salle de
'aimant
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réceptrice
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Alim.
Fluides

Commande
pneumatique
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de signaux

. |Module
.= | de commande

Console
RV é

Ordinateur
de controle

(a)

FIGURE B.2.1 — En (a), schéma de I'implantation des différents modules (b,c et d) com-
posant la plateforme d’administration de gaz SAGAS

B.2.2.1 Modules d’administration et de commande

Le module d’administration (Figure B.2.2) est composé de quatre compartiments,
chacun contenant un sac, dédiés au mélange et au stockage de gaz, de vingt-trois vannes
pneumatiques permettant d’assurer la ventilation et I’administration des gaz, ainsi que de
douze capteurs de pression disposés au niveau des compartiments et des vannes pour sur-
veiller la pression dans ’ensemble du systeme. Ce module doit étre d’une part amagnétique
mais doit également étre compatible avec le stockage et ’administration de I’hélium-3 hy-
perpolarisé pour ne pas dépolariser le gaz avant son administration. La possibilité de
mélanger jusqu’a trois gaz différents permet de pouvoir caractériser le parenchyme pul-
monaire soumis a des gaz de densité et de viscosité différentes.
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1. connecteur électronique

2. connecteurs pneumatiques
3. panneau vertical

4, capteur de pression

5. commande pneumatique
(tubes FESTO® )

6. jeu de 4 vannes

7. support de module

8. tube Pharmed®

—p sortie vers animal

FIGURE B.2.2 — Module d’administration de gaz de la plateforme SAGAS

Le module de commande (Figure B.2.3) est un boitier électronique congu au labora-
toire qui doit donc étre placé hors de I'aimant mais dans la salle de 'IRM, n’entrainant
pas de perturbations électromagnétiques ou radiofréquence lors de 1'acquisition IRM. Il
comporte une alimentation électrique 12V, une carte de controle et une carte d’acquisi-
tion, et commande vingt-trois électrovannes reliées a chacune des vannes pneumatiques du
module d’administration. Enfin, la carte d’acquisition recueille les signaux des 12 capteurs
de pression disposés sur le module d’administration.

. alimentation électrique
. carte de contrdle

. carte d’acquisition

. électrovannes

. connecteurs USB

. connecteur ITT-Cannon
. alimentation fluides

. commande vannes
pneumatiques

FI1GURE B.2.3 — Module de commande de la plateforme SAGAS

Fonctionnement : 'ouverture et la fermeture des vannes pneumatiques sont réalisées
par une combinaison entre une arrivée d’air comprimé et une arrivée de vide. Concernant
la ventilation de I’animal, I'inspiration est réalisée par une entrée supplémentaire reliée a
une bouteille d’air comprimé connectée a la vanne n°l (Figure B.2.4.a). Ainsi, les vannes
1, 5 et 6 sont ouvertes et laissent passer le flux d’air vers le petit animal. A la fin d’une
inspiration, les vannes 1, 5 et 6 sont fermées, et le systeme ouvre le circuit d’expiration a
I'atmosphére (vanne 2), ce qui correspond a I’état de repos du systeme (Figure B.2.4.b).
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Concernant 'administration d’un gaz, ce sont les ouvertures et fermetures des vannes 3,4
et de 7 a 23 qui permettent la vidange et le remplissage des compartiments, ainsi que
I’administration du gaz. Durant les séquences permettant la vidange et le remplissage des
sacs, le systeme ouvre le circuit d’expiration a I’atmosphere, permettant au petit animal
de respirer spontanément.
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FIGURE B.2.4 — Schéma du circuit d’inspiration (a) et du circuit d’expiration a 1’atmo-
sphere (b) lors de la ventilation du petit animal (les circuits sont tracés
en bleu).
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B.2.2.2 Programme et interface utilisateur

Un programme de contréle, développé en python, permet le dialogue entre l'ordinateur et
les cartes de contrdle et d’acquisition du module de commande. Une interface utilisateur
(Figure B.2.5), intuitive et ergonomique, permet de paramétrer et lancer la ventilation du
petit animal, de charger ou de programmer des séquences d’administration. Elle permet
également d’afficher et d’enregistrer en temps réel des parametres de ventilation a partir
des signaux envoyés par les capteurs de pression disposés sur le module d’administration.
Le paramétrage de la ventilation et de I'administration se fait en créant une séquence
composée de configurations parmi les 120 disponibles, et dont la durée de ’application de
chacune des configurations est personnalisée par I'utilisateur. Par exemple la ventilation
comprend trois configurations a savoir 'arrivée de I’air pour l'inspiration (0,2s) puis une
apnée (0,2s) et enfin la mise a 'atmosphere du module (0,4 s) pour 'expiration du pe-
tit animal. Les séquences ainsi créés sont placées dans la fenétre “Séquences” (1). 11 est
également possible d’agencer différentes séquences dans un certain ordre souhaité avec un
nombre de répétition déterminé grace a la fenétre “Playlist manager” (2). Dans la fenétre
« Quick editor » (3), apparaissent les temps d’application paramétrables de chaque confi-
guration. La fenétre “Data” (4) est une fenétre d’affichage dans laquelle on peut observer
I’édition de séquences, la calibration de capteurs, ou plus simplement le schéma de dérou-
lement d’une séquence. L’information renvoyée par les capteurs de pression est également
affichée comme le montre la figure B.2.1.d ou les signaux de six capteurs différents sont
affichés lors de la simulation d’une ventilation. Enfin la fenétre « Message log » (5) per-
met de suivre le bon déroulement des processus de communication entre 'ordinateur et
les cartes de controle et d’acquisition.

Concernant les boutons, le bouton « Administration» permet de lancer une séquence d’ad-
ministration ou simplement la ventilation controlée du petit animal, le bouton «Acqui-
sition» permet d’afficher les données provenant des capteurs de pression, et le bouton
«Storage» permet de lancer 'enregistrement de données.
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7:07 Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: Loaded driver for TR4M administration card v6.0'
7:07 Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: Loaded driver for TR4M virtual administration card v 1.0°

7:07 Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: 4 driver(s) were loaded from ‘sagasdrivers_ir4m.pyc’
Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: Loading drivers in

Remance Daylight Time -

Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: Loaded driver for File: Bnary
7:07 Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: 2 driver(s) were loaded from 'sagasdrivers_storage, pyc

Wed, 04 May 2011 16:27:07 Romance Daylight Time - SagasSystem INFO: Driver loading done: A total of & driver(s) were loaded.

FIGURE B.2.5 — Interface utilisateur de la plateforme SAGAS

B.3 Applications

L’étude présentée ici a été réalisée dans le contexte de la these de Roberta Santarelli
[Santarelli 13] sur I’élastographie du poumon par hélium-3 hyperpolarisé et les principaux
éléments présentés ici sont tirés de son manuscrit. Mon implication lors de ces expériences
ainsi que l'utilisation du générateur d’onde de pression pour l’élastographie du poumon
permettant de valider son utilisation pour les organes profonds, a motivé I'intérét d’écrire
ces résultats dans ce manuscrit.

B.3.1 Matériels et méthodes

La faisabilité in vivo de 1'élastographie du parenchyme pulmonaire par résonance ma-
gnétique de I’hélium-3 hyperpolarisé a été réalisée sur un rat (male Wistar, 120 jours et
413 g) anesthésié par injection d’'un mélange de Kétamine/Xylazine. Les données ont été
acquises dans un IRM 1,5 T (Achieva, Philips Healthcare, Les Pays-Bas), grace a 1'uti-
lisation d’une antenne de type Helmholtz développée au sein de 'TR4M, dédiée au petit
animal (8cm de diametre) et accordé a la fréquence de résonance de 'hélium-3 (Figure
B.3.1.b). L’excitation mécanique était générée selon la premiere configuration décrite dans
le chapitre 3 (amplificateur Kepco BOP 36-5m et haut parleur BMS 12N630). La sortie
du guide d’onde était placée directement sur le thorax de I'animal, allongé sur le dos,
au centre de I'antenne. Le rat fut trachéotomisé pour assurer sa ventilation et 'adminis-
tration d’hélium-3. Un module de chauffage (Model 1025 Small Animal Monitoring and
Gating System, SA Instrument, Inc, Stony Brook, United-States) permettait de maintenir
la température du petit animal constante.

Dans un premier temps, des images de ventilation ont été acquises grace a I'utilisation de la
plateforme d’administration de gaz SAGAS, permettant d’administrer une dose d’hélium-
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3 de 10mL, et de maintenir 'animal en apnée pendant les 10s de lacquisition (Figure
B.3.1.a). Pour cela, une séquence 3D d’écho de gradient (Figure 1.2.4) était utilisée avec
comme parameétres : un champ de vue de (80 x 40 x 30) mm?, une matrice de 64 x 32 x 24,
TE/TR=0,94/2,8ms, un angle de bascule o« = 4.9° et un temps d’acquisition de 0,6s.

Dans un second temps, les données d’élastographie étaient acquises en court circuitant
de la plateforme SAGAS pour permettre I'application des ondes mécaniques. Ainsi le
gaz était administré au rat par une seringue de 10 mL et I'apnée était ainsi maintenue
par la fermeture manuelle d'un robinet a ’entrée de la trachée durant l'acquisition IRM.
Pour ces acquisitions, une séquence d’écho de gradient 3D a été utilisée (Figure B.3.2). Les
parametres d’acquisition étaient un angle de bascule a = 2,43°, TE/TR de 5,2/10 ms, une
fréquence d’excitation mécanique de 290 Hz, huit dynamiques acquises, pour un champ de
vue et une matrice identique aux acquisitions d’anatomie. Pour pouvoir accélérer le temps
d’acquisition, seulement 60% de l'espace-k le long des encodages de phase et de lecture
ont été acquis [Tardieu 10], permettant ainsi une accélération proche de 3 et un temps
d’acquisition de 17.5s pour une seule direction encodée, soit 52.5s (une dose d’hélium-3
inhalée par direction encodée).

Concernant I’hélium-3, le gaz, polarisé a 70%, avait été produit par I'Institut de physique
Max Planck (Université de Gutenberg, Mayence, Allemagne), puis placé dans une boite de
transport spéciale permettant de maintenir les cellules de gaz dans un champ magnétique
homogene pour conserver la polarisation (Figure B.3.1.c), puis était envoyé au laboratoire
par avion.

F1GURE B.3.1 — Dispositif expérimental pour l'acquisition des images d’anatomie en
hélium-3 hyperpolarisé (a). Antenne pour petit animal pour l'acquisi-
tion en hélium-3 (b). Boite de transport pour trois cellules de 1L a 3 bar
d’hélium-3 hyperpolarisé
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Excitation

mécanique \/ -
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F1GURE B.3.2 — Chronogramme de la séquence d’écho de gradient utilisé pour 1’élastogra-
phie par résonance magnétique de ’hélium-3 hyperpolarisé. Les gradients
d’encodage de mouvement (GEM) sont placés apres l'excitation RF et
avant I’encodage spatial et la mesure du signal. Ici, les GEM sont placés
selon la direction de l'encodage de la mesure M. Deux autres acquisi-
tions permettront d’encoder les directions P et S en placant les GEM
selon la direction de I’encodage de phase puis de la sélection de coupe.
Le temps de répétition TR est un multiple de la période mécanique. Pour
maximiser le signal, le temps d’écho TE est pris le plus petit possible.

B.3.2 Résultats

La figure B.3.3 présente 6 des 24 coupes acquises des images de ventilation dont le rapport
signal a bruit moyen calculé est de 31,4 4 18, 2 avec une valeur maximale de 81. Sur ces
coupes, il est possible de distinguer la position du coeur entre les deux poumons, la trachée
et deux des quatre lobes constituant le poumon droit (le poumon gauche est constitué
d’un seul lobe).

F1GURE B.3.3 — Images de ventilation de poumons de rat in vivo acquises par IRM de
I’hélium-3 hyperpolarisé, pour 6 coupes centrales.

Concernant les acquisitions d’élastographie, les cartes de champ de déplacement selon les
directions x, y et z sont représentées sur la figure B.3.4, pour quatre des huit dynamiques
acquises et pour la coupe centrale. Les images en module correspondantes sont affichées
en regard. Les cartes de champ de déplacement révelent des amplitudes de déplacement
dans ’ensemble des deux poumons. Les cartes d’amplitude totale de 'onde mécanique,
pour six des vingt-quatre coupes acquises, sont présentées en figure B.3.5 et montrent
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des valeurs d’amplitude allant jusqu’a 70 pm. L’amplitude moyenne du déplacement sur
I’ensemble des poumons est de 27,6 4+ 26,6 pm. Sur cette méme figure sont présentées
les cartes de longueur d’onde de cisaillement, variant de 3 a 8 mm pour une moyenne de
4mm sur ’ensemble des poumons, les cartes de module d’élasticité de cisaillement, avec
une moyenne sur ’ensemble des poumons de 1,60 £ 0,01 kPa, et les cartes de module de
viscosité de cisaillement, présentant une moyenne de (0,45 £ 0,01) kPa.

a. Images de module

-20
-30

B
'

Dynamique 3

Dynamique 1 Dynamique 5 Dynamique 7

F1GURE B.3.4 — Cartes de déplacement pour quatre des huit dynamiques acquises selon
les trois directions de l'espace pour la coupe centrale correspondant a
I'image de module (a).
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x 10°
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a Images de module

d. Module dynamique de cisaillement kPa

e. Module de perte de cisaillement kPa 4

0

Coupe 13 Coupe 14 Coupe 15 Coupe 16 Coupe 17 Coupe 18

FIGURE B.3.5 — Image de module (a), cartes d’amplitude totale des déplacements (b),
cartes de longueur d’onde de cisaillement (c), carte de module de mo-
dule d’élasticité de cisaillement (d) et de viscosité de cisaillement (e) de
cisaillement, pour 6 coupes centrales sur les 24 acquises.
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Annexe C

Programme Hospitalier de Recherche
Clinique (PHRC)

En parallele a ce travail de these sur 1’élastographie-IRM par onde de pression guidée, un
PHRC a été mis en place entre 'IR4M et le service de Neuroradiologie au CHU de Bicétre
et est en cours de réalisation : Evaluation de ’élastographie cérébrale par résonance ma-
gnétique. Comparaison entres sujets sains et patients atteints de tumeur gliale. Ce PHRC
a pour objectif principal “d’évaluer la pertinence de 1’élastographie-IRM cérébrale pour la
caractérisation mécanique des tissus cérébraux pour une excitation par onde de pression”.
Il a également d’autres objectifs tels que réaliser un atlas des propriétés viscoélastiques
du cerveau humain sain a 1,5T et 3T, confirmer la reproductibilité de 1’élastographie-
IRM cérébrale, comparer sujets sains et sujets atteints de tumeur gliale, caractériser les
modules d’élasticité et de viscosité des tumeurs gliales en fonction de la gradation définie
par un comité d’experts indépendant apres un suivi d’un an.

Trois groupes sont inclus dans ce projet :

— Vingt-quatre patients, atteints de tumeur gliale, qui passeront un examen IRM
comprenant 1’élastographie-IRM cérébrale en complément de 'examen IRM céré-
brale usuel.

— Dix-huit volontaires sains, appariés en age et sexe avec les pateints atteints de
tumeur gliales, qui suivront le méme protocole.

— Six volontaires sains, également appariés en age et sexe avec six patients atteints
de tumeur gliale, qui passeront trois examens IRM comprenant, en complément
de I'examen IRM cérébrale usuel, I'élastographie-IRM cérébrale afin de confirmer
sa reproductibilité. Le premier examen sera réalisé au Service hospitalier Frédéric
Joliot au Centre Hospitalier d’Orsay (IRM 1,5 T), puis deux autres examens seront
effectués au service de Neuroradiologie du CHU Bicétre (IRM 3T).

La fiche synthétique du protocole est la suivante :
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Promoteur Assistance Publique — Hopitaux de Paris

Titre Valuation de I’élastographie cérébrale par
résonance magnétique : Comparaison entres
sujets sains et patients atteints de tumeur gliale

Investigateur Pr Denis Ducreux

Coordonnateur Nom et Tél : +33 (0)1 45 21 42 31

coordonnées Courriel : denis.ducreux@bct.aphp.fr

Nombre de centres

1 centre

Durée de la recherche

Durée totale : 3 ans
Durée d’inclusion : 24 mois

Objectif principal

Déterminer les valeurs normales de 1’élastographie
IRM cérébrale chez des volontaires sains

Objectifs secondaires

o Comparer ’élastographie IRM cérébrale :

- des patients atteints d’une tumeur gliale et des
sujets sains.

- d'un méme patient entre 'hémisphere
présentant la tumeur gliale et I’hémisphere
épargné

o Confirmer la reproductibilité de ’élastographie
IRM sur un sous groupe de 6 sujets sains

« Réaliser un premier atlas des modules
d’élasticité et de viscosité de cisaillement du
cerveau

o Déterminer les modules d’élasticité et de
viscosité en fonction de I’age et du sexe

o Déterminer la sensibilité des modules
d’élasticité et de viscosité en fonction de la
stadification des tumeurs gliales définie par un
comité médical lors d'un RCP (Réunion de
Concertation Pluridisciplinaire) aprés un suivi
d’un an.

o Caractériser I'incidence mécanique des tumeurs
gliales sur ’ensemble du cerveau.

Plan expérimental

Etude exploratoire ouverte contrélée comparative

Population concernée

24 sujets adultes sains appariés en age (+3 ans)
et sexe a 24 patients adultes atteints de tumeur
gliale

Nombre d’inclusions
prévues

48 sujets :
- 24 sujets sains
- 24 sujets atteints de tumeur gliale

Durée de participation
d’une personne

- Durée de participation des sujets sains : 1 mois
- Durée de participation des patients : 12 mois
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Criteres d’inclusion

Les criteres d’inclusion pour les sujets sains
seront :

o Age compris entre 18 et 65 ans

o Capacité a tenir dans un appareil d’IRM sans
bouger

o Aucune pathologie neurologique connue et
diagnostiquée telle quun accident vasculaire
cérébral, une chirurgie cérébrale, une tumeur du
systéme nerveux central, une maladie
inflammatoire (comme la sclérose en plaque. .. ),
une maladie neurodégénérative (comme
Alzheimer, Parkinson ou Creutzfeldt-Jakobes),
une dépression.

» Consentement éclairé et écrit

Les critéres d’inclusion pour les patients seront :
o Age compris entre 18 et 65 ans

o Capacité a tenir dans un appareil d’IRM sans
bouger

o Tumeur gliale supérieure a 3 mm diagnostiquée
par IRM standard

o Consentement éclairé et écrit

Criteéres de non inclusion

Les critéres de non-inclusion pour les patients
comme pour les sujets sains seront :

o Contre-indication a la réalisation d’'un examen
IRM : claustrophobie, présence de certains corps
étrangers métalliques ferromagnétiques, port d’un
pace-maker, valve prothétique cardiaque
métallique, implants cochléaires, clips vasculaires,
pompe a insuline, grossesse, allaitement.

o Non-affiliation a un régime de sécurité sociale
(bénéficiaire ou ayant droit)

o Affection intercurrente susceptible de
perturber les résultats des examens

« Patient sous anticoagulant

Dispositif objet de la
recherche

Dispositif d’excitation mécanique par ondes de
pression (IR4M, Orsay, France) : prototype

Dispositifs associés

o Imageur IRM Achieva 1,5 T (Philips
Healthcare, Best, Les Pays-Bas)

o Imageur IRM Achieva 3 T (Philips Healthcare,
Best, Les Pays-Bas)

« Suite logicielle non commerciale de traitement
et de visualisation des données sur Root :
recongui et mregui.

Traitement associé

Pas de traitement spécifique associé
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Criteres d’évaluation 1. Critere d’évaluation principal

o Valeurs des modules d’élasticité et de viscosité
de cisaillement selon la région cérébrale explorée
estimées sur une cartographie tridimensionnelle
du cerveau.

2. Criteres d’évaluation secondaires

o Cartographie tridimensionnelle des modules
d’élasticité et de viscosité de cisaillement du
cerveau

e Erreur reportée sur la détermination de ces
modules relative aux variations observées
localement et globalement.

o Aggravation de I’état de la tumeur mesuré par
la radiologie (prise de contraste apparue ou
majorée) jugé par un comité médical lors d’une
RCP (Réunion de Concertation
Pluridisciplinaire) apreés un an de suivi.

Analyse statistique Etant donnés le faible nombre de sujets et le type
diagnostique de I’étude, I’analyse statistique sera
finale, sans phase intermédiaire. Les valeurs
moyennes et les écarts types seront calculés sur
I’ensemble des données acquises, sur les régions
tissulaires de type matiere blanche et de type
matieére grise, ainsi que sur les régions tumorales.
En fonction de la distribution des valeurs, des
tests paramétriques de type Student ou non
paramétriques seront utilisés pour comparer les
modules d’élasticité et de viscosité de cisaillement
localement sur la base des voxels, ou globalement,
sur la base des valeurs moyennes et des écarts
types des régions d’intérét.

Enfin j’ai préparé les notes d’information présentées aux sujets participants a ce pro-
gramme.
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