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Introduction

Les Ultrasons Focalisés de Haute Intensité (HIFd0} sne technique d’ablation non-invasive
et non-ionisante dont le principe consiste a apgliqune énergie acoustique permettant
d’obtenir un échauffement tissulaire contrélé démstemps et I'espace. Les indications
cliniques les plus courantes des HIFU sont I'abfatdes fibromes utérins et des lésions
prostatiques. En pathologie osseuse, de récenbéisations portant sur le traitement curatif de
lésions osseuses bénignes (ostéome ostéoide) dwailement palliatif des douleurs
métastatiques osseuses, montrent l'intérét actida dommunauté scientifique et médicale
pour cette nouvelle alternative thérapeutique.

Concernant’ostéome ostéoidel’objectif du traitement est la destruction dudus
tumoral, cceur de la Iésion a I'origine d’une inflaation locale potentiellement invalidante.
Le traitement de choix de l'ostéome ostéoide estdatruction thermique percutanée
(radiofréquence ou laser), dont les résultats s@s satisfaisants. Les douleurs liées aux
meétastases osseusamt multifactorielles et s’expliquent notammentlpafiltration tumorale
du périoste, richement innervé. Le contrdle de dmgdeurs, a l'origine d’'une dégradation
notable de la qualité de vie, constitue un enjejeunade la prise en charge des patients en
oncologie. Plusieurs possibilités thérapeutiqueat sdisponibles : traitements généraux
(antalgiques), locaux irradiants (radiothérapie) wmini-invasifs guidés par I'imagerie
permettant l'ablation par effet thermique (échaukat par radiofréequence ou laser,
congélation par cryothérapie) et la consolidatioiméntoplastie, vissage). Ces traitements
présentent des inconvénients spécifiques : effsterglaires des morphiniques, insuffisance
médullaire ou névrite post-radique, infection, hémagie ou lésions collatérales nerveuses pour
les traitements percutanés.

La thérapie par HIFU nécessite une infrastructuagtiquliére et une concertation
multidisciplinaire : I'efficacité et la sécurité dwaitement reposent sur ['utilisation d'un
systeme incluant notamment la planification dehtxapie, le contrdle balistique et thermique
par IRM avec un monitoring en temps réel. L’éneageustique déposée lors d’un traitement
par HIFU permet d’obtenir des échauffements absaitisa la dénaturation des protéines et la
lyse cellulaire tumorale. En cas dinfiltration tomale périostée, cette énergie permet
également de détruire les fibres nerveuses noovespt
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Les résultats a court terme des traitements paddds [ésions osseuses rapportés dans
la littérature sont encourageants. Cependant, rdigte des incertitudes sur la dose totale
d’énergie acoustique a appliquer, les localisatemmstomiques précises a cibler et les fenétres
temporelles d’application de cette énergie pour afieacité optimale sans étre delétére.
Concernant la balistique, certaines structures Bom(une cote par exemple) ou de I'air (tube
digestif, poumon ou air sur la peau) sont a I'ovigide variations brutales d’'impédance ne
permettant pas une bonne pénétration des ultraslmsnution de I'efficacité) et pouvant
entrainer des échauffements a distance et doriésless collatérales sur les sites de diffusion
ou réflexion (diminution de la sUreté).

D’autres parameétres, peu étudiés dans les pulolitgtitels que la structure de 'os
tumoral (condensation, lyse, réaction périostéekncore la présence de matériel médical
(ciment, aiguilles de protection) sont égalemeptendre en compte pour le calcul de la dose
thermique efficace. Les mouvements des organesegpiration ou déplacement du patient
compliquent les analyses thermométriques tout gmadé@nt la précision des tirs. Enfin, la
diffusion de la chaleur vers les structures avaisies doit étre maitrisée afin de ne pas

meéconnaitre un échauffement iatrogene d’'un orggmmexamité de la lésion.

Lesobjectifs de la thése sont :

- decomprendre les différents parametres physiques etitdogiques impliqués dans la
diffusion de I'énergie thermique ceci dans le but d’optimiser la répartition ériigque et
de permettre ainsi une destruction de la ciblegeayiréservant les structures non tumorales
au contact. La maitrise de ces paramétres doitgitherd’affiner les indications des HIFU
dans la pathologie osseuse. L’étude part d’un neodél simulation de propagation de
I'énergie déposée dans I'os, dans différents tissumatériaux (ciment ou PMMA).

- de comparer les résultats de cette modélisation a cewbtenus expérimentalement
dans un modeélein vitro et in vivo. Des tirs HIFU sont réalisés sur I'os du cochon en
modifiant la profondeur de la focale. D’autre plet,adiologue peut étre amené a appliquer
des HIFU sur des Iésions osseuses déja cimentéesisen d’'une persistance des douleurs
ou d’envahissement des tissus mous au contact. dlars donc étudié I'incidence de la
présence de PMMA pouvant étre présent au contasit@lésionnel, sur le comportement
des ultrasons.

- d’extrapoler ces résultats aux cas déja traitédans le service d'imagerie interventionnelle

des Hépitaux de Strasbourg par d’autres modaliéésadiologie interventionnelle mini-
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invasive, en effectuant une analyse des imagesléddens (nature du tissu tumoral,
localisation et accessibilité, relation anatomiqifin, I'ablation thermique d’une lésion
peut nécessiter le placement d’aiguille de dissactans le but de protéger certaines
structures. Nous avons donc déterminé I'impact éxml’aiguilles placées sur la zone de

tir, sur la précision des tirs HIFU.

La premiére parti€tumeurs osseuse et HIFU : état de 'art) propose vision globale de la

problématique «tumeur osseuse » par une approlhigue et thérapeutique, afin de
comprendre les indications de la thérapie HIFU danmthologie osseuse. Ces résultats sont
confrontés aux résultats obtemusitro etin vivodans lsseconde parti@tude in vitro/in vivo),

qui s’intéresse également a l'interaction des HHlwugc le ciment. Dans lgioisieme partie

(Simulation) sont présentés les résultats de lalation de tirs HIFU dans un modele osseux.

Enfin, laguatrieme parti¢étude de faisabilité) présente une analyse desafs cliniques dans
une étude rétrospective des lésions osseusesesgta ablation thermique, en évaluant la
faisabilité d’'une ablation HIFU, en terminant pavhluation de I'impact d’'une aiguille de

dissection placée dans le champ acoustique.
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Premiere partie

Tumeurs osseuses et HIF@tat de I'art
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Ostéomes ostéoides et métastases

Epidémiologie, clinique, présentation radio-histptpe
Ostéomes ostéoides

Epidémiologie et présentation clinique

L’'ostéome ostéoide (OO) est une tumeur osseusegriEnitouchant préférentiellement
I’'hnomme entre 10 et 25 ans. Le tibia et le fémunt $es deux sites de prédilection. Le squelette
axial est concerné dans 10% des cas. La douleua i©O est typiquement nocturne et calmée
par I'aspirine ou les AINS. L'OO peut entrainer weformation osseuse, une scoliose et une

atrophie musculaire, éléments réversibles aprédsnrant, en particulier chez les enfants.

Présentation radio-histologique

L’O0 est composé d’un nidus central formé d’ostastas, richement vascularisé et innervé
[1]. La production de prostaglandine dans le nidésere une inflammation locale, une
hyperhémie et une croissance osseuse périnidalérase périphérique) [2]. Selon la

classification de Kayser [3], on distingue le nidigslocalisation sous-périostée, intracorticale,

endostéale et médullaire (Fig. 1).

Figure 1. Localisation du nidus selon Kayser [3]

A. Os normal
OO sous-périosté (avec et sans sclérose)

C. OO intra-cortical (avec et sans sclérose)

0000
DO 0

D. OO endostéal (avec et sans sclérose)

E. OO médullaire
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La présentation en imagerie est variable. L'aspguitjue est une image lacunaire centrale
(nidus) entourée d'une sclérose (hyperdensité ggaphique). En IRM, le nidus est en
hyposignal T1-hypersignal T2, et prend massiveneibntraste. L’os périnidal peut étre le
siege d’une réaction inflammatoire en hypersigrialTIRM est particulierement intéressante
pour le suivi : en post-ablation, le nidus appagaityposignal T1 et T2, entouré d’'une bande
en hypersignal T2 qui s’étend a I'os normal [4], [5e rehaussement nidal est moins marqué
[6]. En diffusion, le nidus présente une ADC augtéest une réduction de sa perfusion [7].

Ces descriptions post-ablation sont utilisées poatuer I'efficacité des HIFU [8].
Métastases osseuses

Epidémiologie et présentation clinique

La métastase osseuse traduit la présence deesdlinhorales dans le tissu osseux. Les cellules
tumorales proviennent d’une tumeur maligne prireitidont le tropisme osseux varie d’'une
lésion a l'autre : les cancers les plus ostéopbkibes le sein, la prostate, la thyroide, le poumon
et le rein (présence de métastases osseuses enqrtestn dans 73% des cas pour le poumon
et 35% des cas pour le rein) [9]. La disséminatid@astatique osseuse est une cause élevée de
mortalité. Par exemple, au moment du diagnosticagheer du sein, la survie a 5 ans est de 90%
sans meétastase et chute a 10% en présence deasetfd]. Le pronostic est également

aggravé par I'existence concomitante de métastasesrales [10], [11].

Les métastases osseuses sont souvent multipledodbries au moment de leur diagnostic. La
douleur est le symptéme le plus fréquent (50-90P2),[[13]. Elle est d’installation insidieuse,
augmente en intensité pour devenir permanente e #nvalidante. La douleur est
multifactorielle : destruction osseuse, fracturéhpbpgique, infiltration tissulaire, contraction
musculaire réactionnelle, compression ou infiltatinerveuse, production de facteurs de
croissance, cytokines, endothéline-1 [14]. Un patisur deux présentant des métastases
osseuses développe au moins un évenement osdaletél related everf8RE) en I'absence
de traitement spécifique [15]. Un événement osseurespond a la présence de douleurs
nécessitant une radiothérapie palliative, la surged’une fracture pathologique, d'une

compression médullaire ou d’une hypercalcémie.

Physiopathologie
La métastase peut étre lytique, condensante oentdite perturbation du remodelage osseux

résulte du détournement de l'activité des ostetddast ostéoclastes par la cellule tumorale [9].
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Il existe d'ailleurs une synergie entre les ceButesseuses et tumorales : la cellule tumorale
stimule l'ostéoclaste et inhibe I'ostéoblaste. lésarption entraine une augmentation des
facteurs de croissance qui stimulent les cellulemotrales. Ce cercle vicieux (« bone
cycle ») est la cible de nouvelles thérapies [B§][Le cancer de la prostate donne davantage
des lésions condensantes alors que les cancermsudwop et du sein donnent des métastases
ostéolytigues ou mixtes. Cette vision est en fai simplifiée : concernant le cancer du sein
par exemple, 48% des lésions sont lytiques, 38%ewigt 13% condensantes [17]. D’autre

part, des processus de résorption et condensatedistent dans une méme Iésion [18].

Imagerie

Le scannerest utilisé pour comptabiliser le nombre de Iésiogseuses et rechercher d’autres
localisations (viscérales). Un patient estaligométastatiques’il existe moins de 3 Iésions.
Cette notion est importante car il est possiblend®ager un traitement curatif dans ces
situations, en tenant compte d’autres parametegar@du primitif, type histologique, données
de la biologie moléculaire) : c’est un ensemblergliaents clinico-radio-histologiques qui
permet de retenir I'indication d’un traitement lbdae scanner permet également d’évaluer le
risque fracturaire en permettant une analyse dgiddité de la trame osseuse. SURM , on
recherche une infiltration tumorale de I'os, unédégte en cas d’atteinte rachidienne et un
envahissement des parties molles. Le caractérenfagmilaire des métastases rénales est
évalué sur le scanner ou I'lRM injecté. Enfin skintigraphie osseuse aux biphosphonates
(99mTc) est sensible pour la détection des lIésiongdensantes (prostate) alors qUEE®R au

FDG-(18F) est plus sensible pour celle des lédigitgies (sein, colon, bronche).

Ainsi, I'aspect de I'os tumoral, le volume de &sibn et la localisation tumorale sont
autant de parametres qui permettront de choidiraitement local (chirurgie, radiothérapie,
ablation percutanée). Si I'ablation est retenuaysnt en association avec la radiothérapie, ces
parameétres permettent de choisir le type d’ablagtadienvisager une consolidation.
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Ablation tumorale invasive guidée par I'imagerabjectifs, technique,

avantages et limites au regard des autres thérapies

Définition

L’ablation tumorale guidée par I'imagerie regrodfmmsemble des techniques consistant a
détruire directement une lésion en la chauffardplayelant ou en y déposant un agent chimique
[19]. Elles sont dites minimalement invasives om novasives, par opposition a la chirurgie
ouverte. Les interventions mini-invasives praticpar les radiologues consistent en un abord
percutané, mais ces interventions peuvent étresfaiar voie endoscopique ou laparoscopique.
La voie directe marque I'opposition avec I'aborégaaaire (chimioembolisation) et présente
des étapes communes : planification, guidage, mng, contréle per- et post-procédure de
I'ablation par I'imagerie. Le type d’'imagerie usé pour ces différentes étapes peut étre les

ultrasons, la fluoroscopie, le scanner ou I'lRM.

Objectifs des traitements d’ablation locale

Les objectifs de ces traitements locaux sont sowtds, soit palliatifs. Cette distinction est
définie par I'opérateur avant la réalisation dutgeka prise en charge des tumeurs osseuses
malignes (sarcome) n’est pas traitée ici, cellétant a I'heure actuelle quasi-exclusivement

chirurgicale.

Un objectif curatif sous-entend une destruction compléete de la Iésies.lésions
bénignes n’en ont pas I'exclusivité. En effet, heStastases peuvent étre traitées par chirurgie,
ablation thermique et radiothérapie avec ce mémgctib Les nouvelles thérapies
oncologiques (thérapie ciblée, immunothérapie)eninis pour certaines lignées de cancer une
amélioration du taux de survie, et incite a rerdoteur efficacité par un contréle local. Ainsi,
des solutions chirurgicales agressives (corpordet@tagée par exemple) ont leur place dans
la prise en charge de métastases vertébrales deraibon pronostic (sein en particulier). Les
alternatives mini-invasives ont également toute fdace, en associant différentes techniques
(embolisation, ablation et consolidation), commétéventuellement par une irradiation. Les
parametres principaux permettant de proposer uag@bcurative sont la nature histologique,
la localisation, le volume, I'agressivité localeldgumeur, le nombre de Iésions, I'age et I'état

général du patient.
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Lorsque le contrdle local de la tumeur n'est plasgible et que le patient est algique, I'objectif
est de soulager le patient de sa douleur. Le mneité localpalliatif comporte la radiothérapie,
I'ablation thermique et la consolidation. La destion ne concerne pas toute la lésion mais les
fibres nociceptives périostées. La fragilité oseegénérée par I'envahissement tumoral,
éventuellement associée a une fracture, est trp@geonsolidation (ciment ou vissage). Ces

différentes techniques peuvent étre associées.

Technique : I'ablation en 4 étapes

Communes aux différentes techniques d’ablationsivea les étapes de préparation, réalisation

et contr6le de I'ablation sont aussi celles del#tabn par HIFU.

Planification

C’est I'étape pré-opératoirplanning qui permet de préparer le geste. Le choix deddatité

de guidage est choisi. Celle-ci peut étre uniqueouplée (US et CT par exemple). L'opérateur

définit la cible, la modalité d’ablation, la positi du patient, la nécessité de protéger des
structures sensibles au contact de la |ésion. Betifn de I'objectif curatif ou ablatif, il définit

le nombre d’applicateurs a insérer, la dose tharmédéposer et le temps d’application. Cette
préparation virtuelle permet d'anticiper les diffiés per-procédures éventuelles et se fait
volontiers au décours d’une réunion multidiscipiiea cela permet d’envisager des thérapies

alternatives en fonction des risques encourus.

Ciblage

Cette étapetérgeting correspond a la mise en place de I'applicateus smntrole imagerie,
qui permet de visualiser sa progression et sontippsement dans la cible tumorale. La
modalité de guidage doit permettre une bonne \igatadn de la lésion : il est parfois utile
d’associer plusieurs modalités ou de réaliser wseh d'image (par exemple fusion d’'une
image ultrasonore et d’une acquisition volumiguenser/IRM dont l'injection seule permet la

visualisation précise de la tumeur).

Monitoring

Cette étape correspond a la visualisation en teégbsle |'effet thermique sur la cible. Il s’agit
de s’assurer de la bonne couverture de la Iésianeto préservant les structures sensibles au
contact. Ces dernieres peuvent nécessiter unecpastear la mise en place d’aiguilles de

dissection (injection de liquide ou de gaz a prat@nmmeédiate).
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Comme on le verra, lors d’une ablation thermiqusease, 'opérateur doit s’assurer de
I'absence de lésion thermique des structures nsegesituées au contact de la zone d’ablation.
L’apparition d’une Iésion thermique dépend de @uss parametres : la température obtenue
dans la lésion, la durée de I'effet thermique,itdaothce du nerf a la zone d’ablation, la qualité
de l'os, le type de fibre nerveuse. La tempérapdéme-nerveuse doit rester dans la fourchette
10-45°C pour éviter des lésions irréversibles []]. L'IRM permet un monitoring thermique
en temps réel (thermométrie), avec des limitatianss I'os décrites plus loin. Pour les autres
modalités, il est possible de positionner des toengtres (monitoring thermique invasif
également en temps réel). Enfin, un contrdle adllix par un potentiel évoqué moteur [22] ou
par le positionnement d’'une électrode de stimufaéio contact d’une racine nerveuse ou d’'un

nerf, permet d’adapter la dose thermique en coresegu[23].

Contréle per-procédure et final

Le contréle de I'ablation implique la visibilité da zone d’ablation (dite de coagulation)
pendant et aprés le traitement. Dans le cas diafiab osseuse, seule la congélation des tissus
péri-osseux au décours de la cryothérapie estleigim scanner ou IRM). L'effet thermique
dans I'os est le plus souvent non visible, d’'ondaessité d’'un contrdle par thermométrie IRM
ou du positionnement d'un thermomeétre en cas detsites sensibles au contact. Par ailleurs,
il faut distinguer la visibilité de la zone d’abtat, correspondant a I'image radiologique de
I'effet thermique, de la zone réelle de destructiamorale (mort cellulaire), déterminée par
une analyse histologique. Celle-ci n'est pas réaliesn pratique courante et c’est le suivi par
imagerie (CT ou IRM a plusieurs mois) qui permetigas’assurer de I'efficacité de la procédure
[7], [24].

Au final, la dose thermique a déposer dans l'oeddple I'effet escompté (curatif ou
palliatif), du volume lésionnel, de la nature dddsion (hypervascularisée, lytique). Si pour
I'OO les recommandations sont établies (par exenfpWatts pendant 10 min d’application
laser ou 90°C pendant 6 min en radiofréquence pou©O), I'hétérogénéitée des lésions
métastatiques rend difficile la réalisation de peoles d’ablation. Pour ces derniéres, en cas de
traitement palliatif, la cible sera davantage Ibssk périostées nociceptives qu’une couverture
totale du volume tumoral. En revanche, le traitencenatif impose une destruction compléte

de la Iésion.
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Etapes associées a I'ablation thermique percutanée

L’ablation peut étre précédée d’'uambolisation artérielle sélective, réalisée lorsque la lésion
est hypervascularisée : I'effet escompté est utieneicontréle thermique durant I'ablation en
diminuant le flux vasculaire. L'ablation thermigpercutanée constitue le coeur de la procédure,
dont la premiére étape pourra étre biapsie En post-ablation, uneonsolidation peut étre
jugée nécessaire, en fonction du volume de lanésia position et son caractére lytique (Fig.
2). La consolidation consiste en l'injection de PMMu de la mise en place de broches sous

contrble scopique ou scanographique.

Figure 2. Exemple de techniques combinées.

Métastase iliaque gauche mixte d’'une tumeur nendwerine infiltrant les muscles iliague et grand
fessier (a, b scanner). Premier temps : embolisak®la Iésion (c, blush tumoral avant embolisation
d, contrble apres embolisation). Second tempsoatiation (e, scanner, le glacon apparait hypodense

Troisieme temps : fixation par vissage percutaneafiographie per-opératoire).

Avantages et limites respectifs des différentesatitgs thérapeutiques
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Afin de mieux appréhender les avantages et lintigeablation percutanée, il convient de les

comparer aux autres traitements disponibles, locauyénéraux.
Alternatives a I'ablation percutanée : avantagdsretes

Ostéome ostéoide

Le traitement est d’abord médical paspirine ou AINS. L'amélioration des douleurs
nocturnes sous aspirine est d’ailleurs un bondegnostic. La seule alternative a I'ablation
percutanée est laésection chirurgicale en bloc ou le curettage, pour lesquels des
complications telles que fracture (5-20%), ostéditey§¢30-70%) et limitation fonctionnelle
(5-10%) ont éeté décrites [25]-[27]. La chirurgieeg® abandonnée au profit de I'ablation
thermique par radiofréquence [27] ou laser [28gcad’excellents résultats dans les deux cas

(92-96% et 97-100% de succes primaire et secondaire

Métastases

La prise en charge des patients présentant destas#a osseuses repose sur un traitement
global (chimiothérapie, immunothérapie) et un &naiént spécifique de l'atteinte osseuse, a la
fois systémique et local. Ces traitements sont ¢émentaires. L’objectif principal est le plus
souvent le traitement des douleurs. La prise emgehgeut étre également préventive
(prévention du risque d’événement osseux), enqueigr de celui de risque fracturaire. Enfin,

le traitement curatif est a envisager en cas datigtastases de cancer de bon pronostic.

Traitements médicaux

Les patients adressés en imagerie interventionrmitele plus souvent une médication
antalgique puissante de typeorphinique (patch de Durogésic®, morphine sous forme LP
(Oxycontin®) ou d’action rapide (Oxynorm®)). Cesaitements sont souvent associés a des
effets indésirables, les plus fréquents étant wrdusion et troubles digestifs, limitant leur
prescription. Lesantirésorptifs osseux (biphosphonates, denosumab), en plus de traiter
I'hypercalcémie, ont un effet antalgique, améliarenqualité de vie et diminuent le risque
d’évenement osseux (15% dans le cancer du seify[B29. La complication principale des
biphosphonates est l'ostéonécrose mandibulaire.déeosumab (anticorps monoclonal)
diminue également le risque d’évenement osseux amecmeilleure efficacité que I'acide

zoledronique (biphosphonate) dans les cancersidesde la prostate [32], [33].

Radiothérapie
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Quatre axes thérapeutiques sont concernés :

- La radiothérapie est le traitement de référencdadagouleur osseuse résistante aux
antalgiques [34], [35]. L'effet antalgique, synergique avecs lbiphosphonates, serait
expliqué par la décompression tumorale radio-ird@itmor debulkiny et la destruction
des cellules inflammatoires. Le délai antalgiquedes4 a 6 semaines avec une possibilité
de ré-irradiation [36]. Il existe toutefois une ddanite a ne pas dépasser (dose cumulée
dépendant de I'organe irradiée et de la proximaétdes structures radiosensibles).

- Laradiothérapie a ureetion préventive sur la morbidité osseusé.e score de Mirels [37]
permet de poser 'indication de radiothérapie ouatdeurgie préventive pour les métastases
des os longs (Tableau 1). Ce score est intéressaint comporte des parametres qui
pourraient étre utilisés de fagon identique poaiblition percutanée et HIFU.

- En cas decompression médullaire (métastase rachidienng)irradiation exclusive en
urgence ou adjuvante aprés un geste neurochirlipgod étre indiquée [38].

- La radiothérapie peut étre timitement adjuvant post-opératoire (a réaliser 15-21 jours
apres la chirurgie, sur peau cicatrisée [39]).

Score | Localisation | Taille Type Douleur

1 Membre > | <1/3 de la corticale Condensante | Légeéere

2 Membre < | 1/3 a 2/3 de la corticale Mixte Modérée

3 Trochanter | >2/3 de la corticale Lytique Handicapante

Tableau 1. Score de Mirels.

Score7 : abstention, radiothérapie ; 8 : décision en RE®: Fixation chirurgicale (d’apres [37]).

Les tumeurs ne présentent pas la méme radioségsilptostate et tissu lymphoide sont
radiosensibles, la radiorésistance du cancer duestide 30% et les tumeurs rénales, gastro-
intestinales et les mélanomes sont radiorésistamina. distingue la radiothérapie
conformationnelle de la radiothérapie en conditist&séotaxiques, utilisée pour lirradiation
vertébrale. Cette derniere permet une meilleuréeption des organes adjacents a risque, en
particulier la moelle épiniére et 'cesophage.

Le taux ddracture post-radiothérapie peut atteindre 20% en casaleues de risque :
localisation entre T10 et le sacrum, Iésion ostiphg, envahissement > 20% du corps

vertébral, dose par fraction > 20 Gy. L'irradiatide I'os tumoral peut étre réalisée avant ou
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apres la cimentoplastie. En effet le radio-opawtfiirconium, tungstéene) utilisé dans les
ciments acryliques, bien que possédant un Z atamédenvé, n'altére pas la pénétration des
rayons ionisants [40]. Ce méme ciment peut en harmvoir un impact sur la répartition
thermique d’un tir HIFU. L’irradiation de la moellessseuse expose au risglimsuffisance
médullaire. La myélite radique est exceptionnelle. Désctions inflammatoires d’un tissu
irradié au préalable, apparaissant au décoursrtres chimiothérapie ou thérapie ciblée, ont

éte deécritesr@diation recall phenomengm41].

Cimentoplastie et ostéosynthése percutanée

L’injection de PMMA est réalisée a visée antalgigueen prévention du risque fracturaire. Le
traitement des os longs ne constitue pas une atiteenfiable a 'ostéosynthese. Les sites
d’injection sont le plus souvent la vertebre ebdsssin (acetabulum), dans un os lytique. La
polymérisation du PMMA est une réaction exotherraijgmais sans vertu anti-tumorale [42].
L’ostéosynthése est particulierement indiquée pesirfractures sacrées, iliaques ou du col
fémoral [43]. Elle peut étre réalisée seule ou desisuites de I'ablation. L'effet antalgique est
décrit dans 80% des cas [44] : un cinquiéme deasmiatsont susceptibles de présenter des
douleurs persistantes apres la cimentoplastiesgpaients pourraient étre traités par HIFU.

Chirurgie

La chirurgie est préventive du risque fracturaimst@osynthése), curative (résection-
reconstruction) ou palliative (laminectomie). L'ebjif est le traitement des douleurs et la
récupération fonctionnelle d'un membre. L'espéradeevie est une donnée capitale pour
décider de la prise en charge chirurgicale : pampte, un patient ne tirera aucun bénéfice
d’une chirurgie d’exérése si son espérance destidemoins de 6 semaines. Pour la chirurgie
du bassin par exemple, d’autres parameétres comrtalla de la Iésion, le site précis et la
réponse a une thérapie adjuvante permettent der déctype de chirurgie a réaliser [45]. La
chirurgie peut étre réalisée sur un os irradié raaex plus de difficulté. Son caractere invasif
s’accompagne d'une morbidité et d'une durée d’haelpation plus importante qu'avec
I'approche percutanée [46].

Ablation percutanée : avantages et limites

Ostéome ostéoide

Comparativement a la chirurgie, le traitement nmwiasif par RF ou laser a montré une

efficacité supérieure avec une morbidité de 2.8%.[L’ablation percutanée permet des durées
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d’hospitalisation plus courtes. Certaines locaiset (intra-articulaires, rachidiennes) sont
particulierement intéressantes pour I'approcheugange [21]. Le recul cliniqgue est moindre
avec la cryothérapie qui présente I'avantage d’étreux tolérée (moins de douleurs post-
procédure) et peut étre réalisée sous sédation [FH] L'utilisation de I'ablation par micro-

onde a été rapportée de fagon anecdotique [5q], [51
Métastases

Il existe tres peu d’études cliniques randomisemwmparatives des différentes techniques
percutanées de consolidation ou d’ablation. Cetapdique par la grande hétérogénéité des
présentations cliniques, des lésions et des thlegagujuvantes associées, rendant difficile la
réalisation de groupes comparables. Dans une mwue littérature de 2016 [52], en ce qui

concerne la prise en charge de la douleur vergbsalulement cing articles présentaient les
criteres de qualité suffisants pour étre retenes.duteurs concluent que la kyphoplastie est la

technique qui devrait étre réalisée pour le tragente la métastase vertébrale.

[N’y a pas lieu ici de rentrer dans les détatshiniques des différentes modalités d’ablation
percutanée. Voici quelques éléments de réflexiamiagour but de souligner les analogies et

différences entre ablations mini-invasives et HtFU

- Les différentes technigues d’ablation utiliséesrgeuraitement percutané des métastases
osseuses (RF, cryothérapie et micro-onde) sontd#nées commequivalentesen termes
d’indication (traitement de la douleur essentiebat), résultats et complications, malgré
leurs propres spécificités (types d’applicateurspdrsion thermique, modalité
d’anesthésie) [53]-[55]. A noter qu’un biais de lxediion est probable.

- La RF osseuse se présente comme une alternatéressante a la radiothérapie pour le
traitement de la douleur[56], [57].

- L’ablation percutanée se présente comme une dliegnatéressante a la chirurgie
d’exérése. Une destruction de la tumdtaifement curatif ) est d’autant possible que la
|ésion est de petite taille : 85% de destructiomgi@te & 1 an pour les Iésions < 2 cm [58].
L’objectif curatif des métastases par ablation ptneée est de plus en plus réaliste, avec
I'arrivée des immunothérapies et thérapies cibléelation percutanée a visée curative

est une option thérapeutique intéressante pouatienp oligo-métastatique présentant un
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type histo-génétique favorable (carcinome thyraoid@r exemple) et sans métastases
extra-osseuses [54].

La mise en place d’'une aiguille co-axiale dans jeemet de réaliser uitéopsieen début

de procédure dinjection de PMMA en fin de procédure.

Un effet synergiqueentre I'ablation percutanée et les thérapies sygiges en particulier
I'immunothérapie, a été mis en évidence chez I'animal [58]-[60]eftét abscopal
(diminution volumique des métastases non traitéassdles suite d’'une ablation),
initialement décrit avec la radiothérapie, resés théorique : par exemple dans une étude
évaluant la cryothérapie pour le traitement antgigides métastases osseuses, toutes les

lésions non traitées ont augmenté de volume [61].

Les limites de I'ablation percutanée sont les troubles deokagualation et ceux liés a
I'anesthésie. Une cible thérapeutique doit étrealptdement définie, ce qui peut étre
problématique en cas de multiples Iésions. La Ildisa de I'ablation dépend de la
localisation (accessibilité et environnement imma@di une bonne expérience des
opérateurs permet de traiter la plupart des lésldastension extra-osseuse (par exemple
infiltration endocanalaire rachidienne) et le vokude la Iésion (grand axe > 4 cm) peuvent

faire réfuter une ablation percutanée.

Les complications sont hémorragiques et septiques. Plus spécifignenume |ésion
thermique d’une structure nerveuse peut entraineddficit neurologique. Une douleur

post-ablation est également possible.
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HIFU : mode de fonctionnement et application aux

tumeurs osseuses

Historique, principes de fonctionnement et appioma cliniqgues

actuelles

Bref historique des ultrasons thérapeutiques

La découverte des effets des ondes ultrasonordssstissus biologiques est attribuée a Paul
Langevin. Durant la premiere guerre mondiale, lgsphen travaillait au développement du
Sonar pour la détection des sous-marins allemaralsrait alors constaté la mort de plusieurs
poissons passant a proximité de la source ultrasohe professeur américain R.W Wood
s’intéressa aux effets biologiques de ces ondeasohores. A la suite d’expériences sur
plusieurs espéeces, il évoqua en 1927 les deux piEmes physiques responsables de ces
effets souvent nocifs : lgshénomenes mécaniquede dépression/surpression et éffets
thermiques par absorption de I'énergie acoustique. Dés lagesn 1930, plusieurs systemes de
thérapie furent commercialisés pour de nombreugghcations cliniques, avec des résultats
mitigés, la dosimétrie étant encore mal connudiletée de maniere empirique. Dans les années
1950, William Fry, de [l'université d'lllinois, dél@ppa un systeme ultrasonore en
neurochirurgie, utilisé apres craniotomie pour rgitément des symptébmes parkinsoniens
notamment [62]-[64]. L'utilisation des ultrason®tpeutiques resta limitée jusque dans les
années 1990 pour deux raisons :

e Pour que ces traitements soient efficaces et 8frdpivent étre guidés et suivis en
temps réel. L'essor des thérapies ultrasonoreddmic intimement lié & celui de
'imagerie médicale.

e Pour garantir un controle suffisant de la focalsaultrasonore a travers les organes,
un émetteur unique est souvent insuffisant. Le uec@ des sondes constituées de
plusieurs dizaines ou centaines d’émetteurs indépea nécessite le développement
d’électroniques multivoies entierement programmsatda amplitude et en phase, a
colts raisonnables. Les premiéres armoires élegtres de ce type ont fait leur
apparition dans les années 90.

Les ultrasons thérapeutiques ont veéritablementi@uisessor il y a 25 ans avec la mise sur

le marché des premiers dispositifs médicaux inaaist(lithotripsie i.e. destruction acoustique
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des calculs rénaux). Depuis lors, la place de tettenologie ne cesse de croitre du fait de ses
avantages sur les technigues interventionnellesucoentes : thérapie non invasive et non
ionisante, a codt raisonnable, permettant une iBatadn potentiellement millimétrique et
profonde sans effet sur le trajet du faisceau. tommmunauté académique, clinicienne et
industrielle se développe aujourd’hui rapidemeribaude la Société Internationale pour les
Ultrasons Thérapeutiques (International Societylfugrapeutic Ultrasound) et de la fondation
americaine pour I'accélération de I'adoption clugde cette technologie (Focused Ultrasound
Foundation). D’apres les statistiques rapportéesgide derniére, on compte en 2016 plus de
500 publications et plus de 16 000 citations dandamaine (contre 200 publications et 4000
citations en 2009). On compte actuellement 35 astewlustriels fabriquant des systémes de
thérapie par ultrasons, 580 sites cliniques prapoda tels traitements, et plus de 300 équipes

de recherche dans le domaine.
Principes de fonctionnement

Instrumentation pour les thérapies ultrasonores

Les systémes HIFU sont composés des éléments iivan
1. Un transducteur qui transforme les signaux éleatsgen ondes ultrasonores et son
circuit d’adaptation d'impédance
2. Un générateur de signaux électriques radiofréquence
Un logiciel de planification et de contréle

Une modalité d'imagerie pour le guidage

Le transducteur

Le transducteur est la piece maitresse compos@eutteéléments faits de matériaux piezo-
électriques, permettant la conversion de |'énedlextrique en énergie acoustique. Les
transducteurs les plus utilisés dans le domaineHlE&) sont basés sur des céramiques
piézoélectriques de type PZT, qui présentent néarsmbinconvénient de générer des
vibrations transversales pouvant perturber le charqustique. De telles vibrations sont
atténuées avec les transducteurs piézocomposidsngegnt développés pour les HIFU, bien

gue présentant une efficacité acoustique moindre.

Le générateur
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Chaque élément du transducteur recoit des impusitectriques sinusoidales provenant du
générateur. La technologie en réseau phasé peansétriulation synchronisée des différents
éléments. Il en résulte une onde acoustique pldoet la focale peut étre déplacée dans
'espace : c’est la déflexion électrigue du poiatdl (steering). L’avantage majeur de la
déflection, en particulier dans un environnememfio@ comme celui de I'IRM, est la
possibilité d’augmenter le volume d’échauffemennssamobiliser le transducteur. Ce
déplacement dans I'espace du point focal est cgmetichité : il est typiquement de 3 cm pour
un transducteur de 12 cm de diameétre, constitu5de éléments et fonctionnant a une
fréquence de 1 MHz. Pour doubler la distance deec@n, il faudrait multiplier par 4 le
nombre d’éléments, ce qui complexifie grandemeglettronique. Par ailleurs, les réseaux
phasés permettent également de corriger des dbesratoustiques produites par les différents
tissus traverseés par les ultrasons lors de leyggation vers le point focal (0s). En IRM, ce
sont les générateurs linéaires qui sont préférdsaes harmoniques, perturbant le champ IRM,
sont plus faibles que celles d’autres génératéditssen commutation.

Le logiciel de planification, de pilotage et dewsuiu traitement

La zone cible est définie sur une séquence anate{ifgl avec ou sans injection, T2) divisée
en volumes élémentaires ellipsoides équivalenela de la tache focale (environ 1 mm de
petit axe et 3 mm de grand axe a 1.5 MHz). Le legae planification du traitement simule
ensuite la position optimale du réseau d’émisstda i de retard de phase a appliquer a tous
les émetteurs. En cas d’obstacle acoustique (psitast possible de désactiver une partie des
émetteurs. Les cartes de dose thermique permettergassurer du bon déroulement de
I'ablation. En cas de variation d’impédance ou desgance électrique transmise anormales,
voire d’échauffement du transducteur, une rétroagtermet d’adapter la puissance acoustique

voir d’entrainer I'arrét du transducteur.

Le guidage de I'intervention par imagerie médicale

Les dispositifs thérapeutiques basés sur les alimspondent aux exigences essentielles des
dispositifs médicaux. lls doivent étre sirs, effies et robustes. L'imagerie joue un role
fondamental pour répondre a ces exigences essesitiBleux modalités sont utilisées pour
fournir les images indispensables a la planificated au contréle d’'un traitement HIFU :

I'échographie et I'IRM.
Echographie ou IRM ?
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Avantages

Le guidage échographique, peu onéreux et dispgnigiemet une imagerie rapide (>5000
images/s), avec la possibilité de faire de l'imégete perfusion et de I'élastographie. Le
guidage IRM permet une imagerie optimale des tissoigs (2D ou 3D) grace aux différentes
séquences dont la perfusion, sans atténuatiorepdtlFU et donc avec un champ de vue plus

important. La thermométrie (PRFS) des tissus metusfécace.

Inconvénients

Avec le guidage échographique, le contraste est biaisjuement sur I'’échogeénicité des tissus
et I'atténuation des signaux avec la distance dingt champ de vue, d’autant plus que les
artéfacts générés par les HIFU limitent la visiBiliAu-dela de 55°C, I'imagerie de la
température n’est pas fiable. La cavitation, affétanique accompagnant I'effet thermique des
HIFU, n’est visible que dans les tissus mous.

Avec le guidage IRM, les contraintes liées a I'aineomplexifient la procédure (ergonomie,
matériel amagnétique). Les machines sont moinsodibfes pour un codt plus élevé. La

thermométrie est difficile dans I'os et la graisse.
Apport de I'imagerie avant, pendant et apres liveation

L’imagerie comme outil de planification

Avant l'intervention, I'imagerie diagnostique perimde délimiter la région a traiter et de
calculer les positions et durées des tirs ultrasemoC’estl’'étape de planification. Pour
certains organes comme le foie et le cerveauutl dassi apprendre a corriger les aberrations
de phase liées a la traversée de tissus hétérogenatesse du son (principalement les os) et
responsables d’une dégradation de la focalisafieta implique I'utilisation d’un réseau phasé
d’émetteurs ultrasonores. L'imagerie IRM peut aid@éterminer cette correction du faisceau

juste avant l'intervention [65].

Sous guidage IRM, la bonne position, la forme iettdhsité a la focale du faisceau
peuvent ensuite étre vérifiees sans chauffer $e fgr I'emploi de la technique d’'imagerie de
la force de radiation acoustique (ARFI pour AcauBtadiation Force Imaging). Le cas échéant,
la position et l'intensité du faisceau peuvent éiresi rectifiées.

La force de radiation acoustiqueest une force volumique résultant d’un transfert d
quantité de mouvement du faisceau ultrasonore lgarslieu dans lequel il se propage [66].

Cette force est responsable d’'un déplacement du tdans la zone focale, typiquement de
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I'ordre de quelques dizaines de micrometres. Laalisation de ce déplacement permet ainsi
de repérer de maniere trés précise le foyer efffectitilisation de I'lRM pour visualiser des
déplacements remonte aux années 1960 et a « 'egeoddes mouvements de diffusion dans
les tissus sur la phase du signal IRM [67]. Ceqipm est également au cceur de I'Elastographie
par Résonance Magnétique (ERM) [68], [69], techaigarmettant de mesurer les propriétés
viscoélastiques des tissus par visualisation defesmle cisaillement s’y propageant. La
méthode MR-ARFI, proposée par [6], est trés simald I'ERM : elle ne nécessite qu’'une
impulsion trés bréve (de quelques millisecondespuilsion générant un déplacement au point
focal, sans endommagement ni échauffement tissul8ir cette impulsion est correctement
synchronisée avec la séquence IRM, le déplacemeéuit iest enregistré dans I'image de phase
IRM. Cette méthode a été appliquaeivo pour la premiere fois en 2010 [71], dans le caivea

de rongeurs.

L'imagerie thermométrique : contréle des effetd’aelation ultrasonore

Pendant l'intervention, il est nécessaire de suemeemps réel les parametres indiquant le
succes et la sécurité du protocole. Dans le cdsblation thermique, il s’agit de s’assurer
gu’'aucune zone saine n’'est |ésée (échauffemenssdifile dus a de I'air ou des os en champ
proche du transducteur par exemple) et que le diegpcitaleur dans la région cible est conforme
aux planifications. Cet exemple est détaillé cieapr

La premiere méthode thermométrique par IRM estaepp par Parker et al. [72] en
1983 : elle est basée sur le changement du tempslakeation longitudinally, qui varie
linéairement et inversement a I'élévation de lagérature. Depuis de hombreuses méthodes
thermomeétriques ont été proposeées, reposant garafifs phénomeénes physiques [73]-[75].
Nous nous focaliserons sur la méthode dite « Piegsonance Frequency Shift » (PRFS), qui
repose sur le changement de fréquence de précelsionn changement de température. Aprés
intégration pendant un temps donné, cela résultegnettécalage de phase directement lié au
changement de température.

La relation de Larmor relie la fréquence de prédoesau champ magnétique lodzl.
Ce dernier est lié au chanily par B.=(1-c)Bo, ou ¢ est une constante d'écran. Pour les
molécules d’eau, ce phénoméne d’écrantage est xi@&laatrons de la molécule et dépend
également des liaisons entre atomes d’hydrogéndliffierentes molécules. Or celles-ci
dépendent également de la température. On peutenapie pour les atomes d’hydrogene de
I'eau, la constante d’écranest directement liée a la températureqgar. T , avea=-1e-8 °C

Lentre 0 et 100°C. On peut donc réécrire la reladi® Larmor :
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w=y(1—-aTl)B, 1)

Dans une séquence d’écho de gradient, la phasenatéi pendant un temps d’écho TE est
donc égale a :
® =w.TE = y.TE.(1 - aT)B, 2)

Une variation de températutd résultera donc en une variation de phsge
A® = y.TE.a. ByAT 3)

On peut donc mesurer la difféerence de températire deux images a partir de la différence

de phase (Fig. 3). Cette modalité permet de capbger la température et a partir des relations
proposées par Sapareto et Dewey [76], de déterntinelose thermique. Les méthodes

thermomeétriques constituent actuellement le gadddrd du monitoring des thérapies HIFU

sous IRM.

Temperature Elevation (°C)
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Figure 3. Imagerie de température par IRM lors d’ahlation HIFU dans le muscle.

On peut y voir le caractere fortement localisé 'deéVation de température, correspondant au foyer

ultrasonore.

L’imagerie post traitement pour évaluer son effigac

En fin de procédure, les séquences anatomiquesEJI B SE sans et avec injection ou du
3DT2 sont intéressantes pour visualiser I'effetrifigue dans les tissus mous (en particulier,

dans le tissu péri-osseux) [77]. Dans les moisn@es qui suivent, la réponse thérapeutique, en
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particulier dans le cas des douleurs osseuseayast tout clinique et s’évalue en termes de
réponse antalgique et aussi d’amélioration de Hitgude vie, ce qu’'apporterait I'ablation
HIFU des métastases, méme multiples [78].

Le suivi par imagerie permet de visualiser I'etibtatif. A 6 semaines de tirs HIFU sur
I'os sain (cochon), on constate sur le scanneemodelage de I'os avec sclérose sous-corticale
et augmentation de la densité osseuse [79]. Euiceoncerne le suivi des OOs, tout comme
pour I'ablation thermique, I'imagerie recherchebkance de prise de contraste résiduelle du
nidus sur les séquences dynamiques et en postigiadal Le scanner peut montrer une
reconstitutiorad integrumde I'os, surtout chez I'enfant. Le suivi clinigleéeplus long rapporté
est de 36 mois : les auteurs signalent une digpaikes prises de contrastes nidales dans 32
cas sur 42 [8]. En ce qui concerne les métastasagcherche sur I'imagerie une stabilisation
volumique, une diminution de l'intensité de la pride contraste, I'apparition d’une zone
nécrotique. Une corrélation entre les valeurs d&DC en diffusion, celles du Ktrans
(correspondant aux échanges de gadolinium entremaur et les vaisseaux) et la réponse
cliniue (EVA) a été rapportée [80]. Le scannernpetr de visualiser une éventuelle
reconstruction osseuse, comme cela a été décrg @dacas de traitement par HIFU des

métastases lytiques [81].
Effets cellulaires, tissulaires voire systémiques HIFU

Présentation des effets biologiques

La richesse des applications thérapeutiques stx@lprincipalement par la grande variété des
interactions possibles entre ultrasons et tissnlsdigues selon les parametres de tirs. On peut
regrouper ces interactions en deux grandes familles
» leseffets thermiques liés a I'absorption de I'énergie acoustique partissus : le dépot
controlé de chaleur vise par exemple a obteniddian non invasive d’'une région
anatomique par nécrose thermique, I'hyper-exprasdm génes thermosensibles ou
encore l'ouverture controlée de vésicules thermsibas chargées de molécules
pharmaceutiques.
* les effets mécaniques liés soit aux pressions élevées des ondes ufines® s’y
propageant, soit a la force de radiation acoustigag a I'interaction mécanique de

microbulles gazeuses stimulées par ultrasons agamémbranes biologiques.

La nature des effets des ultrasons sur les tispsndl de leur intensité acoustique |, définie a

un instant et un point de I'espace donné comme :
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p? (4)

ou p désigne la pression négative de I'onde ultrasgp la densité du milieu et c la vitesse de
propagation des ultrasons dans le milieu. Les sfi@logiques des ultrasons peuvent étre
classés schématiquement en fonction des intermgitdstiquesshpaet kpta(Spatial Peak Pulse
Average Intensitet Spatial Peak Temporal Average Intengitiges au maximum de pression
acoustique et a la moyenne temporelle de pressspectivement (Fig. 4). Comme nous le
détaillerons dans les parties suivantes, cette lexitg et ces differents modes d’interaction
entre les ondes ultrasonores et les tissus bialegiqgonferent aux ultrasons un potentiel

d’applications considérable en médecine.

lsppa (W/m‘(nz)

Echauffement +
effets mécaniques

1000

100 Echauffement

10

Pas
d’effets

lspra (W/mm?)

0.1 1 10 100

Adapté de Kieran et al., AIP Conf. Proc. 911, 185 (2007)

Figure 4 Effets biologiques des ultrasons selon les intéasitoustiquesphaet kpta

Ces seuils ne sont valables uniquement en I'abs#iigection de microbulles exogénes. Adapté de
Kieran et al [82].

Par exemple, on réalise des ablations thermiquedisées en utilisant des intensités
modérées mais sur une longue duréga(éleve, dppa modéré). On recherche des effets
meécaniques (cavitation, histotripsie...) par utiisatle faisceaux a trés haute énergie mais trés
brefs (kppa €levé). Les effets biologiques actuellement @flisou en développement sont
regroupés dans ces deux catégories sur le tableau 2
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Effets thermiques Effets mécaniques

Nécrose cellulaire Lithotripsie Histotripsie
Hyperthermie douce Sonothrombolyse
Lipolyse Sonoporation cellulaire

Augmentation de la perméabilité vasculaire

Libération ou activation de principes actifs

Tableau 2. Principaux effets biologiques obtenusufieasons.
Effets thermiques

Dose thermique

Depuis les années 60, de nombreuses études omheftées pour étudier l'effet de la
température sur la mort cellulaire. On sait depessannées 70 qu’'une exposition a plus de
43°C permet une survie tres limitée des cellules.@Xemple, une heure d’exposition a 43°C
divise par 10 le nombre de cellules vivantes [&3). 1984, Sapareto et Dewey [76] ont
formalisé la notion de « dose thermique ». Surase d’'une relation de type Arrhenius liant

le temps a I'énergie d’activation et a la tempémtils proposent la relation suivante :

ty3 = z RU3=-TIAL
(5)

ou T* est la température moyenne pendant l'intéevele temps élémentairet, R est une
constante fixée arbitrairement & 0.5 pour=T43°C et 0.25 pour T*<43°C, efztest le temps
équivalent a une dose thermique de 43°C pendantn@#dQtes.. Par exemple, une dose
thermique correspondant a un chauffage de 43°Camerti0 minutes équivaut a celle d’'un
échauffement de 56 degrés pendant 1 seconde.

L’énergie acoustique ultrasonore est absorbée epartissus par des mécanismes de
vibrations/rotations moléculaires, avec pour consége une élévation thermique. Ceci se

traduit par un terme source de chal@utans I'équation thermique (Pennes [84]) :

oT
PCTE = V(krVT) —w,C,(T —Tp) + @, + Q ®)
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avec :

- T : température du tissu

- p,Cr, kr : densité, la capacité thermique massique et tedwtivité thermique du tissu,
respectivement ;

-wyp, Cp, et Ty, : taux de perfusion, capacité thermique massigusadg et température du sang,
respectivement ;

- Qm: source de chaleur d’origine physiologique ;

- Q : source de chale@apportée par I'énergie ultrasonore égaje=a 2al , o etl représentant

I'absorption acoustique et I'intensité acoustiq@spectivement.

Hyperthermie douce

L’onde ultrasonore va générer un champ de pressionstique, avec une valeur maximale au
niveau du point focal et un gradient dans les 3edisions de I'espace (Fig. 5).

3D Pressure Field [dB] (X = 0)

¥ axis fmm]
& m o b K

3D Prassul re Field [dB] (¥ = 0)

o

xis [rmm]

Figure 5. Simulation d'un champ de pression acqustdans les 3 plans.

Simulation aprés un tir réalisé avec un transduaeul MHz de 256 éléments (milieu homogene).

Simulation réalisée par Simon Chatelin.

La notion de dose thermique définie par Sapaféto. 5) permet d’envisager des
applications non destructives des HIFU lorsquetdegpératures situées entre 40 et 45°C sont
obtenues : en effet, en utilisant les mémes praxige fonctionnement des HIFU, le fait

d’induire une élévation thermique modérée et feéaisur une Iésion potentialise les effets
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destructeurs de la radiothérapie et de la chimiaghé [85], [86] (Fig. 6). Une application est
la libération contr6lée de chimiothérapie dangtases tumorales cibles [87].

Profondeur

Gradient thermique ‘

Chimio/radiosensibilité

Pression
acoustique

Dénaturation protéique

Figure 6. Hyperthermie et HIFU.

On distingue le point focal au niveau duquel lgetefthermiques sont maximaux, des zones plus a
distance, subissant des pressions acoustiques mgiostantes mais suffisantes pour augmenter leur

sensibilité a la radiothérapie et chimiothérafieghéma tiré de Kim YS et al, Korean J Radiol 7868

Libération ciblée de molécules ou de génes

Des bulles ou des liposomes thermosensibles carttdea molécules (chimiothérapie comme
la doxorubicine [89] ou des genes) peuvent étreidtrés par voie veineuse dans le but de
libérer leur contenu en regard de leur passage l@ankamp acoustique. Dans une étude
animale (lapin), Staruch et al ont montré une augat®n dans les zones chauffées de la
doxorubicine injectée dans des liposomes thermddenssuite a un échauffement par HIFU

au niveau de l'interface os-muscle (43°C pdt 20)pngomparativement au groupe sans HIFU
[90]. L'objectif est donc d’augmenter les concetitras de I'agent administré dans le tissu cible

en évitant un effet systémique potentiellementqo&i[90]-[92].

Effets mécaniques
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Aux effets thermiques s’ajoutent les effets mécaasg(cavitation, microconvection, force de
radiation) qui contribuent a la destruction tisgela’étendant a distance du point focal.

Cavitation

On distingue la cavitation stable et la cavitatioertielle. La cavitation stable résulte de
I'expansion et contraction de microbulles forméws He I'interaction des US avec les tissus a
basse pression. Lorsque le champ de pression apmistugmente, on peut observer une
expansion et un effondrement des bulles qui lihéeonde de choc violente : c’est la cavitation
inertielle. La cavitation stable est utilisée paugmenter la perméabilité vasculaire ou inter-
cellulaire en faisant osciller des microbulles gesss injectées par voie veineuse, permettant
une meilleure diffusion des molécules dans le tgble. Des micro-capsules contenant des
agents thérapeutiques peuvent également étre bpaéeavitation en appliquant des tirs HIFU

dans les tissus cibles.

Convection ou microstreaming et histotripsie

Les mouvements demicroconvection (a I'échelle cellulaire) sont générés par l'onde
ultrasonore. Ces déplacements de fluide peuveniitgtes membranes ou les organites intra-
cellulaires [93]. Cet effet contribue a la destimctdes cellules, indépendamment de I'effet
thermique des HIFU. Les vibrations a haute fréqaates microbulles générées par cavitation
peuvent fracturer le tissu cible. Par liquéfact{etoiling histropsy»), le tissue se désagrege,

comme cela a été montré dans un modele porcirssie tiépatique [94].

Ondes de cisaillement (shear waves) et force datiawl

Les ondes de cisaillement sont des ondes de prixpagapartir du point focal, se déplacant

transversalement et a la superficie d’'un milieuidsol[95]. Ces ondes ne sont pas
systématiquement prises en compte dans les modélesmulation osseuse, alors qu’elles
peuvent étre responsables d’'une augmentation ianertles températures dans I'os [96]. Leur
propagation le long du périoste est intéressanttifier car elle peut contribuer a une meilleure
destruction des fibres nociceptives périostéesotae de radiation correspond a la propagation
de I'onde dans la direction de I'onde ultrasonde déplacement tissulaire qui en résulte est
utilisé pour localiser le point focal. Dans un mili liquide, cette force induit une

microconvection a l'origine d’'une apoptose [97].

Effet immunomodulateur
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L’effet immunomodulateur des HIFU (et des techngydiablation focales en général) se traduit
par la restauration d’une réponse immunitaire tmtiorale qui permettrait la destruction de

cellules tumorales a distance du site traité. @et systémique, décrit en radiothérapie comme
I'effet abscopal, potentialisé par I'associatiore@a'immunothérapie [98], est expliqué par

'augmentation de la présentation des antigenestamx aux cellules anti-tumorales, ce qui

aboutirait a une stimulation du systeme immunit§®@]. Cet effet a été rapporté de facon
anecdotique pour la radiothérapie et reste treothgtique pour les ablations thermiques
invasives et les HIFU [100], [101].

Des effets biologiques a l'efficacité thérapeutiqitendue

Effet antalgique et anti-tumoral : synthése

L’origine exacte de I'action antalgique des HIFWst pas précisément définie et différentes

hypothéses, basées sur les effets biologiquesgeduaent décrits et appliqués aux fibres de

la nociception, ont été soulevées [102], [103]:

- la réduction volumique de la tumeur, avec en comsgce une diminution de la pression
sur les fibres nociceptives et leur influx nerveux

- la destruction thermique des fibres nociceptives ;

- la neuromodulation des fibres nociceptives indydte la pression acoustique et de
cavitation, par perturbation des canaux ioniquesibranaires.

Concernant I'effet anti-tumoral, les effets theroeq et mécaniques s’associent pour détruire

les cellules tumorales (dénaturation protéiquetrdetson des protéines membranaires et des

organites intracellulaires). L'effet synergique peitentialisateur des HIFU sur ceux de la

radiothérapie et chimiothérapie a également éteéaivpL04], [105]. Les HIFU par leurs effets

biologiques auraient un effet immunomodulateur : ridargage d’antigenes tumoraux

permettrait une activation adaptée du systeme intaitan[100], [101], [106].

Applications cliniques actuelles

Selon la FUS Foundation (Focused Ultrasound Surgemndation, www.fusfoundation.org),
ce sont plus de 167 000 patients qui ont été sraitée jour dans le monde par des méthodes
utilisant les ultrasons focalisés. A ce jour, laS-ftdundation a répertorié plus d’'une dizaine
d’indications ayant obtenu le marquage CE et/ogrément FDA. Les indications cliniques a
ce jour les plus répandues sont le traitement ibesnfies utérins, sous guidage IRM (deux

dispositifs pour cela, le systeme ExAblate d’Insgghet le systeme Sonalleve développé par
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Philips Healthcare et aujourd’hui commercialisé Paofound Medical), et le traitement du

cancer de la prostate sous guidage ultrasonomgipalement via le systéeme commercialisé

par EDAP-TMS. Le spectre d’indications cliniquegtehd cependant bien au-dela de ces

applications [102], [107], [108]. Chaque organeleitoire chaque indication thérapeutique

pour chaque organe fait I'objet du développemenhdiouveau dispositif médical optimisé.

Le tableau 3 donne un apercu non exhaustif desipauax dispositifs médicaux existants et

leurs indications.

Fabricant Nom commercial
EDAP TMS @ Ablatherm
EDAP TMS  Focal One
Insightec Exablate 2000
Insightec Exablate 4000
Theraclion  Echopulse
Philips | Sonalleve
Profound

Medical

Imagerie

us
us

IRM

IRM

usS

IRM

Réseau phasé

Non

Oui, réseau annulaire
16 éléments

Oui, 210 éléments

Oui, 1024 éléments

Non

Oui, 256 éléments

Indications
Prostate
Prostate
Fibrome utérin, Iésions
osseuses

Tremblements  essentiels,

maladie de Parkinson

Thyroide, fibroadénome
mammaire
Fibrome utérin, Iésions
osseuses

Tableau 3. Principaux systemes commerciaux dispesit leurs indications.
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Applications aux tumeurs osseuses : état de l'art

A partir des publications traitant des simulatiodss études précliniques portant sur les
interactions d’une source thermique avec |'os ®tiksus péri-osseux, nous pouvons définir et
justifier les objectifs de la thése. Les caractigjiees physiques des différentes tissus concernés
et du PMMA sont présentées. Cette revue terminaralgs études cliniques publiées, en

présentant leurs résultats et leurs limites.

Caractéristiques physiques et biomécaniques dasstet matériaux en
interaction avec les US

D’aprés I'équation de Pennes (équ. 6), la denkat&onductivité thermique et la capacité
thermique des tissus sont des parametres intrissedguiervenant dans la distribution

thermique.
Densité

Tissus biologiques

Concernant I'os normal, la densité de I'os cort{d@00 a 2100 kg/f) est supérieure a celle
de I'os trabéculaire ou médullaire (980 kdfmour la moelle graisseuse et 1029 kypuour la
moelle hématopoiétique) [109]. Il existe au seim@éle I'os médullaire non pathologique des
variations conséquentes (facteur 5) des densipgories [110]. Les variations de densité de
I'os tumoral dépendent de la nature de la lésian’gocupe. L’OO peut étre entouré d’une
sclérose réactionnelle de plusieurs millimetresjape un réle protecteur lorsqu’une source de
chaleur par RF est appliquée dans le nidus (efte) f1l convient de connaitre les parametres
physiques intervenant dans la propagation de Iige@coustique et thermique dans ce blindage
osseux lorsqu’une source HIFU extérieure est appdq Les meétastases, qu'elles soient
lytigues ou blastiques, sont caractérisées pahiét@rogéneité et sont considérées, tout comme
'OO, comme un milieu anisotrope. En cas de lysgeose, on se rapproche de la densité
médullaire, qui est elle-méme proche de celle dhg £4050 kg/m). Ainsi, en fonction de la
qualité de l'os, la pénétration des HIFU sera défifde. D’autre part, I'énergie perdue par les

US sur leur trajet dépend de la nature des tisausrsés (cf tableau 4).
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Ciment

La densité du PMMA industriel est située entreecdt I'os cortical et médullaire (1200-1300
kg/m?) [111]. Le PMMA utilisé en médecine est assocideda poudre de tungsténe (19250
kg/mP). Il existe toujours des bulles d’air emprisonnéesis le ciment au moment de la
polymérisation : celles-ci sont plus ou moins nosoiges, ce qui modifie la densité du ciment

biologique, plus ou moins proche de celle du PMM@ustriel.
Conductivité thermique et capacité thermique

Os

La conductivité thermique ky d’un tissu traduit sa capacité a transférer I'§rethermique

dans l'espace. Elle dépend de sa composition, egrédd’hydratation, sa température et sa
pression. Clattenburg note gkie ne dépend pas de l'orientation des trabéculesisssdtout

comme la capacité thermique): I'os (normal) estsde@m cas considéré comme isotrope, les
différences directionnelles pouvant étre néglig@ég8]. Plus la conductivité est basse, plus I'os
devient lui-méme source de chaleur par formatiompalats chauds, celui-ci ne pouvant pas
évacuer I'énergie acoustique. La conductivité pdre calculée a partir du transfert d’énergie

appligué dans un matériau de section A, selonrfadte suivante :

dQ  kn.A.AT
dt  Ax 7)

. dQ . . o . . ,
ou—- correspond a la puissance fournie a l'origine dadigmt thermiquaT mesuré sur une

longueurAx.

Les valeurs de conductivité thermique de I'os borapportées dans la littérature
fluctuent considérablement, de 0.07 & 12.8 WKm[113]-[116]. Connor et al [117] rapportent
une valeur de 0.43 WAL, valeur retrouvée par d’autres auteurs [112], J1lds valeurs de
conductivité thermique de I'os cortical humain @W.nm*K™?) rapportées par Feldmann et al
[113] sont sensiblement identiques a celles de d@sical du cochon (0.64 WH™). La
conductivité de 'os médullaire est mesurée a W@ K1[113]. Les auteurs rapportent une
corrélation linéaire entre la densité de I'os speug et la conductivité.

Des valeurs de conductivité thermique sont ragesrtians 'article de Walker [118], qui s’est
intéressé a la relation densité/conductivité l@rtaccongélation de I'os (cryothérapie). Pour les

températures négatives, les auteurs montrent qoeniductivité est cette fois-ci inversement
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corrélée a la densité de I'os : valeurskgeentre 0.40 et 0.55 W:HK™ pour une densité entre
0.86 et 1.38 g/mL (médullaire osseusekgentre 0.074 et 0.109 W pour une densité
entre 1.7 et 1.86 g/mL (corticale osseuse).

La capacité thermique spécifiqueC; reflete la capacité d'un matériau a accumuler de
I'énergie sous forme thermique quand sa températigmente. Plus la capacité thermique est
grande, plus le matériau absorbe de I'énergie sagsenter sa température. La capacité
thermique spécifique de I'os cortical rapportée pandskog en 1972 est de 1260 JK¢g
[119]. Biyikli et al rapportent des valeurs entB®0 et 2370 J.k§K* (mesure dans I'os fémoral
frais) [115]. Les valeurs de I'os cortical (130RgiK ™) et de I'os médullaire (1440 Jig™)
[112] sont sensiblement identiques [112], [117].

A partir de ces deux propriétés physiques, on géfinir la diffusivité thermique (D,
en nt.sh) traduisant la capacité d'un matériau (continpasmettre I'énergie thermique d'un
point & un autre. La diffusivité thermique est ddéteée par la technique du Laser Flash [120].
Elle dépend de la conductivité, de la capaciténtiicare et de la densité (&bleau de 'annexe
4):

kT
p.Cp ®)

D =

Comme D dépend dg la diffusivité thermique (fs?) de I'os cortical (1.28.10) est assez
proche de celle du muscle (1.337)0inférieure a celle de I'os spongieux (1.16°)L6t de la
moelle rouge (1.02.19).

Ciment

La conductivité thermique du PMMA varie entre 0.1922 (34°C) et 0.1986 Wit (79°C)
[121]. Lacapacité thermiquedu PMMA est del260 J.kgK™[122] (PMMA industriel). Il
s’agit la de valeurs décrites pour le PMMA indwdirdifférentes pour le ciment injecté, a base
de PMMA mais qui comporte également des bulles.d& PMMA conduit mieux la chaleur
que les tissus musculaires ou ossew (R = 1.67. 10 en nf.s?).

Perfusion tissulaire

L’équation de Pennes (equ. 6) fait intervenir laxtale perfusion, la capacité thermique
massique et la température du sang. L’hypervagsatam tumorale liée a la néoangiogenése

ou la proximité immédiate d’'un vaisseau peuventirauoe influence sur la distribution
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thermique des tirs HIFU. Dans un modéle physiologide tissu hypervascularisé (rein canin),
Hynynen et al rapportent une élévation thermique édis supérieure pour la méme énergie
ultrasonore en cas rein dévascularisé [123]. Unéétsation d’hyperthermie recommande de
diminuer I'hypervascularisation tumorale avant daliser de I'’hyperthermie pour obtenir les
températures cibles (43°C ici) [124]. Cela étamt lés sonications induisent des thromboses
des microvaisseaux et le taux de perfusion eseptibte de se modifier au cours d’'une séance

d’ablation (cf variation de I'atténuation pendags Lirs).

Dans un modele canin d’hyperthermie, Billard etratl montré qu’en réduisant la durée
des tirs, I'effet de perfusion pouvait étre diminués auteurs préconisent des tirs de moins de
2 secondes répétés plutdt qu’un tir prolongé etddisation de lésions focales de 3 mm de

diamétre, pour s’affranchir des phénomenes de déperthermique par flux vasculaire [125]
(Fig. 7).

Figure 7. Influence du nombre de tir sur I'effetfpsion en hyperthermie

Courbe thermique obtenue pour un tir de 4 secaje=t un tir de 10 minutes (B), dans un tissu yeéf
et non perfusé. L'effet de déperdition thermique lgaflux est visible lorsque le tir est plus long.
Expérimentation faiten vivodans un modéle canin (muscle de cuisse). Imaggede I'article de Billard

et al [125].(image protégée).
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Atténuation et absorption acoustique

Définition

L’atténuation acoustique des tissus comprend Egsiphénomenes physiques a l'origine de la
perte d’intensité du faisceau ultrasonore : ellgl@we I'absorption, la réfraction, la diffusion
(scattering) et la réflexion de I'onde acoustigu@tténuationy (Np.nmit), est le produit du
coefficient d’atténuation. (Np.nit.MHz 1) dépendant de la fréquenicées US utilisés, pdr
Atténuation et absorption sont parfois considérésnme équivalent dans certaines
modélisations d’hyperthermie ou HIFU [126]-[128].aDtre part, I'atténuation des tissus
cibles et traversés par les HIFU sont susceptitidese modifier durant le tir (cf interaction
HIFU/tissus).

Le coefficient d’absorption e peut étre défini en dB.ctaMHz ™ ou Nepper crh.MHz? (aqs=
8.69 anp). L'absorption acoustique contribue au réchauffieimg tissu. Comme on le verra
dans la troisieme partie, les valeursidiecrites dans la littérature sont tres variatilesa peut
s’expliquer par I'hétérogénéité de structure ddwmatillons osseux testés (milieu anisotrope)

et aussi par la relation entteetf, la fréquence de I'onde ultrasonore, établie wglie :
a = aofy (9)
la valeur dey variant en fonction de(Fig. 8).

La distance traversée par les US réduisant deéraifpuissance du faisceau ultrasonore
(HVT pour half value thickness ou HPD pour half gowlistance) permet de mieux se

représenter I'importance de I'atténuation des sg3ableau 4).

Os Muscle Tissu mou Sang Eau Air
HVT (cm) 0.1 0.75 2.1 8.5 340 0.06
2 MHz
HVT (cm) 0.04 0.3 0.86 3 54 0.01
5 MHz

Tableau 4. Atténuation et fréquence des US.
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HVT pour Half Value Thicknessdistance en cm de tissu traversée par 'ondeisédt de moitié son
intensité (d’aprés [129]). Cette valeur dépendadiedquence de I'onde : I'atténuation augmente &vec

fréquence.

Figure 8. Relation entre la fréequence de I'onde ebefficient d’atténuation des tissus.

Les chiffres au niveau des courbes correspondenbaefficienty défini dans la relatiox = a,f?.

Figure extraite de [85][image protégée).

Les valeurs d’atténuation (dB.cnMHz?) et d’impédance acoustique (kg?rst) des

tissus pouvant étre traverseés par les HIFU darsgpbkcations osseuses, sont résumeées dans

le tableau 5.

Graisse Muscle Os PMMA
Atténuation 0.5 15 9.9 [130] 10.6*
(dB.cn*.MHz?)
Impédance 1.38 1.6-2.07 [131] | 3.75-7.38 [131] | 3.44-3.69*
acoustique Z
(1P.kg.m?2s?)

Tableau 5. Valeurs d’atténuation et d'impédanceustigue (* mesure a 37°C).
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Relation densité osseuse et atténuation

Compte tenu de I'importance de la qualité de 'emslla distribution thermique, il serait
intéressant d’évaluer I'atténuation de I'os a paté la densité osseuse et par extension, des
valeurs en Unités Hounsfield (UH) de la densiténegaaphique. De nhombreux articles portant
sur la relation entre la densité osseuse et lesikald’atténuation acoustique ont été publiés,
non pas dans le cadre de I'application des HIFUsdas tumeurs osseuses, mais dans le but
d’évaluer les ultrasons comme outil diagnosticadmbladie ostéoporotique. Pour I'évaluation
de l'ostéoporose, c’est aussi I'effet backscattgérpgut étre mesuré, en plus de I'absorption
[132]. Ainsi, une relation entre le coefficient &nuation, la densité et I'architecture du
calcaneus a été trouvée chez I'animal [133], [E84]homme [135]. Pour des fréquences de
0.2 & 1.2 MHz, une corrélation positive entre lagi® de I'os trabéculaire bovin, les
coefficients d’atténuation et de diffusion (scattg), a également été décrite [136]. Or, il existe
une relation linéaire entre la valeur de densité ddbnographique et la densité de I'os [137],
[138] : on pourrait donc déterminer l'atténuaticrpastique d’'un os tumoral a partir de sa
valeur UH scanographique et adapter les paramé#esniques d’ablation HIFU en

conséguence.

La relation densité osseuse/absorption a égalegténétudiée pour déterminer les
valeurs d’atténuation de la voute cranienne dasi@pplications intracraniennes des HIFU :
Connor et al [117] décrivent une augmentation deitiesse de propagation des US avec la
densité et a contrario de ce qui a été décrit Bagtrabéculaire, une diminution de I'absorption
avec la densité : poyr= 1000 kg.r, ¢ = 1852.7 m:$eta = 512.1 Np.rit. Pourp = 3000
kg.m3, ¢ = 3847.6 m$eta = 172.5 Np.rt. Ainsi, la relation microarchitecture osseuse et
absorption est complexe : d’autres facteurs aujtes la densité, interviennent également,

comme par exemple le degré d’anisotropie [130].

Interaction des HIFU avec l'os, les tissus mous atatériel chirurgical

Bien que des études cliniques rapportant la fdigabt I'efficacité des HIFU dans le traitement
des lésions osseuses aient été publiées, il mersiss incertitudes sur les modalités
d’applications des HIFU dans ces indications. Qadittie a pour objectif de mieux comprendre
les parametres pouvant influencer la distributi@riique des HIFU au regard de la littérature.
Afin d’optimiser I'ablation thermique par HIFU, donvient de rappeler quelques éléments de
base concernant I'interaction entre les US et ldarea La cible est 'os mais les HIFU peuvent

interagir avec les tissus péri-osseux (graissechausu du matériel chirurgical (ostéosynthese,
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ciment, aiguille de dissection). A partir d’étudiss simulation et précliniques, une synthése
présentant les parameétres optimaux des tirs HIFWas(nombre, durée, focale, puissance)

est présentée.

Modélisation et études précliniques

Les tissus traversés (peau, graisse, muscle) peavem des impédances différentes, ce qui a
un impact sur la distribution et l'atténuation désrasons. L'ensemble des phénomeénes
physiques contribuant a I'atténuation sont resplaliesad’une perte de I'énergie acoustique au-
dela de l'interface tissu mou — os estimée a 60-8@%eur fréquence dépendante) [139]. Une
modélisation proposée par Lu [126] montre les déifiés parameétres géométriques et physiques

pouvant intervenir dans le cas d’une tumeur ossensieale (Fig. 9).

Figure 9. Modéle de lésion tumorale osseuse ctetica

Le schéma montre le positionnement d’'un transdué¢iéiel). z est la distance a la peau avie@z zna

et z correspondant aux distances peau-interface oslejupeau-centre tumoral, peau-interface
tumeur/moelle et distance peau-corticale oppossmeativement. Chaque tissu est caractérisé par une
atténuation spécifique. Schéma publié dans [12§image protégée).

A partir de la formule de l'atténuation de l'intéésacoustique (équ. 10),

I'=lp.e™ (10)

on peut définir dans ce cas précis l'intensité atique | mesurée sur I'axe de propagation des

ultrasons (z) telle que :
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[ = I el"22ks i1 G-z +i(z-2i-1)]} (11)

u étant I'atténuation spécifique du tissu (Ng)net po=0, p1=pim, p2= it , 3= pma, Ha = b €t
20=0, 21=zm, Zo= 7, Z3=Zma €t =2y @avec m pour muscle, t pour tumeur, ma pour mas$euse

(marrow) et b pour os (bone).

Les tissus traversés peuvent induire une défotialisaet diminuer la précision et
I'intensité des HIFU. Ritchie et al ont montré quéuépaisseur de graisse de 2 & 4 cm autour
d’'une cible (le rein) entrainait une défocalisatiuntir et une chute de l'intensité des HIFU
variant de 3 a 62% poti= 0.8 MHz [140]. Ainsi, la composition des tissueus péri-osseux
(rapport graisse/muscle) peut avoir un impact’'suehsité et la précision des tirs. Les auteurs
ont aussi montré que I'effet de défocalisationalgriisse sous-cutanée est plus important que
celui de la graisse péri-rénale : pour une épaisdewgraisse sous-cutanée de 100 mm, on
obtient une défocalisation de 1 mm dans les dexectibns transverses.

Prenons I'exemple d’une métastase ostéolytique'ateiliaque, correspondant a la
localisation osseuse la plus souvent rapportée ldditgerature clinique (Fig. 10).

Tissu Impédance Z
(10 kg m? s%)

Graisse 1.38

Muscle 1.65-1.74

Os cortical 4.11-8

Figure 10. Exemple de
lésion Iytique de l'aile iliaque accessible a ub&aton HIFU.Source : HUS

Pour atteindre la Iésion iliaque (étoile) les dtnas traversent des milieux d'impédances Z diffi@en
(peau, graisse, muscle, 0s). Les ultrasons subissféaxion et réfraction (onde incidente avec ogla

0i, onde réfléchi@, et onde transmise réfractég S’ajoutent a cela des phénoménes de diffusion ou
scattering (en jaune) et des points de réflexidracéon secondaires sur la corticale saine opposée

(angleshr, etbr, sur le schéma).

En appliquant un tir HIFU sur cette Iésion, chafgigceau va subir réflexion, réfraction

et diffusion, en raison des variations d'impédaange I'os () et le tissu mou péri-osseux
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(Zm, pour le muscle ici). L'onde ultrasonore frappatérface muscle-os avec une angulation
0. L'onde réfractée présente un angjlet I'onde transmise, qui va a nouveau se réfléatrse
réfracter sur la corticale opposée, un afigl®’apres la loi de Snell-Descartes, le rapporeT d
I'intensité de 'onde acoustiqugifansmise dans I'os sur l'intensité de I'onde aiéil au point

focal, est égal au carré du rapport des pressiatepstiques de ces mémes ondes :

B _ 4ZyZ,cosB;cos b,
I, ‘pi’  (Z,cos0; + Z,, cosB,)? (12)

Les hétérogénéités a la fois micro- et macrostraties des tissus, incluant la présence
de vaisseaux, de tissu graisseux, de variationeatitation des fibres musculaires, auxquelles
s’ajoute une éventuelle infiltration tumorale pésseuse, contribuent a transformer I'énergie
acoustique en énergie thermique. L’'ostéolyse tulaqeut étre infiltrative, ne permettant plus
la visualisation précise de I'interface os-tisswmd&ablation est focalisée sur un tissu tumoral
dont les propriétés acoustiqgues se rapprochentetlescdu tissu infiltré (muscle le plus
souvent). Ces lésions ostéolytiques se présentesi aomme des surfaces irrégulieres de
surface S, composées de microfragments osseuxapbétre a l'origine d’'une diffusion ou
scattering, d’autant plus probable que la longuBande ) est grandel&S). Il s’ensuit un
échauffement des tissus péri-osseux, aboutissaie & dénaturation protéique et de la
cavitation : cette derniére permet d’augmenter lonant la température [141], [142], I'os
devenant lui-méme une source de chaleur secondeig)i peut étre I'effet recherché pour le
traitement du périoste. Mais la cavitation agitsausomme un écran pour les ultrasons,
expliqguant la cassure de la courbe thermique atu-diehe certaine température (60°C) (Fig.
11), ce qui peut diminuer I'échauffement en profeurdde I'ablation HIFU. D’autre part, la
cavitation peut étre a l'origine de lésions nonvmiéles et dommageables, migrant vers le

transducteur (région préfocale), en particuliecas de températures élevées (100°C) [143].
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En noir, courbe théorique sans cavitation. Tra&e des cercles : courbe apres le premier tir eturas
de la progression a 60°C. Tracé avec les croigorstir, montrant la faible élévation thermique cdu

la persistance d’un écran gazeux. Le point d’inflexhermique apparait vers 60°C. Figure extragte d

[144]. (image protégée).

En cas de Iésions osseuses préalablement tradéespentoplastie, ostéosynthese ou
radiothérapie, les tissus présentent des parangtyssques encore différents. La présence de
ciment et de vis peut avoir un impact sur la disttion thermique des HIFU. Le caractére non-
ionisant des HIFU prend alors toute son importanreaine os irradié, susceptible de présenter

des propriétés de vascularisation, de conductetitte capacité calorifique différentes.

L’interaction des HIFU sur différents matériaux t&é étudiée par Hassanuddin et al
[145] : des échantillons d’os, métal, stent entlas et un ballon rempli d’eau ont été placés
dans du gel de polyacrylamide avec de I'albumineir® afin de visualiser les Iésions par
dénaturation protéique. Les tirs HIFU (1 MHz, 40080 pulses de 150 ms sépares de 150 ms)
génerent des Iésions en avant de la surface cibig,les volumes avec I'os et le métal sont

moins importants qu’avec les stents (métal etiglas) ou la surface plane du ballon (Fig. 12).
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Figure 12. Lésions dans du gel secondaires arédot®n des HIFU avec différents matériaux.

Image tirée de [145](image protégée).

Dans le cadre du traitement par HIFU des carcingmaesréatiques, Kang et al [146]
se sont intéressés a l'influence que pourrait awoistent rempli d’air ou d’eau si celui-ci était
placé sur le tir HIFU. Les auteurs concluent quaéat en lui-méme modifie peu la répartition
de I'énergie acoustique. En revanche, la présetageadigmente I'échauffement antérieur, par
effet de cavitation inertielle, avec ou sans steatprésence d'obstacles sur le faisceau HIFU
est également une problématique rencontrée daplatian HIFU des lésions prostatiques, a
proximité desquelles des marqueurs en or peuveat@acés comme repéeres utilisés en
radiothérapie. Lorsque ces marqueurs sont placesregs de 5 mm du point focal, la zone cible
est sous-traitée et I'énergie est accumulée entaltamarqueur par réflexion et cavitation
[147].

Optimisation de la dispersion thermique dans l'os

Données de I'ablation thermique invasive

Courbes thermiques osseuses

En cas d’'ablation par radiofréquence, un des paraméssentiels intervenant dans la
diffusion de la chaleur est la résistivité (@m) : I'os cortical (175432.cm) présente une
résistivité environ 100 fois supérieure a cellenauscle (171Q.cm) et 4.5 fois supérieure a
celle de la graisse (3830.cm) [148]. Les valeurs de résistivité de I'os rapp@es dans la

littérature varie, avec un rapport de 10 a 100 évise celle de I'os et de la moelle osseuse
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(sensiblement identique a la résistivité du muddléd]. Cela s’explique par des variations de
densité de 'os : dans des échantillons osggukvqg Balmer et al [150] ont établi umelation
inversement linéaire entre conductivité électriques (en S.m!, inverse de la résistivité) et

la densité osseusg@éfini par le rapport volume osseux / volume ltd&/TV) :

0.23-0.24 d
o= U. — L. Op-7=5
TV (13)

D’autre part, la problématique essentielle de llmapion d’un courant électrique dans
une structure osseuse est l'augmentation brutaleladeésistivité, par vaporisation et
carbonisation. Pour maintenir un milieu hydriques higuilles de RF sont entourées d'un
systéme de refroidissement internggrnally cooled electrodgst la RF est réalisée sur un

mode pulsé pour une meilleur échauffement a distf®9].

La répartition thermique dans l'os aprés I'application d’'une source de chaleur par
radiofréquence (RF) a été rapportée, pour une étratude I'efficacité du traitement (volume
d’ablation) mais aussi de la sureté [149], [15Hs l€sions thermiques obtenues ont une forme
cylindrique [149]. Ces expériences confirment lésuttats précédents : la distribution de la
source de chaleur dans 'os cortical et I'os médidin’est pas identique. En utilisant des sondes
« cool-type » de 3 cm de pointe active, Rachbatied §49] obtiennent une élévation de
température de 50°C dans un ellipsoide (volum@areishaped ») de 3 cm de demi-axe dans
'os médullaire et de 1 cm de demi-axe dans I'ogica. Greenberg et al ont évalué la
distribution thermique dans un mod@levitro d’OO, en utilisant des sondes de 1 cm de pointe
active, sans circuit hydrique [151]. lls rapportégialement des élévations thermiques plus
importantes dans la médullaire que dans la coetiedlproposent une équation permettant de
prédire la température en un point de I'os en fonctu diameétre de I'OO. Dans un autre
modele animagx vivod’OO [152], I'élévation thermique dans les tissusus a également été
mesurée (a 0, 5 et 10 mm de la source), en faisaigr I'épaisseur de la corticale (1, 3 et 5
mm). Les auteurs concluent que I'élévation thermigians les tissus mous dépend de la
profondeur de I'OO : de fagon intéressante, la tmapre périostée avec une Iésion de 1 mm
de profondeur est de 20°C supérieure a celle obtamec une Iésion de 5 mm de profondeur,
ce qui donne idée du gradient thermique intra-osgaupourrait exister avec une source HIFU
périostée (cette fois-ci de la superficie vers lafgndeur), bien que ces modéles
d’échauffement thermique ne soient pas tout ectaitparables.
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Laprotection des structures sensiblea proximité de la Iésion est un élément essentiel
de sdreté de la technique. Les structures situéesoias de 12 mm d'une source de
radiofréquence sont considérées a risque [151]le®eamt le risque de Iésion thermique va

dépendre de plusieurs parametres :

nature du tissu a protéger: on estime qu’un nerf doit rester entre 10 elCipdur ne

pas subir des effets irréversibles ;

» |ocalisation de la structure par rapport a la soure : la distance de la Iésion ne suffit
pas, il faut tenir compte de I'axe de diffusion l@mergie thermique (par exemple,
I'échauffement dans le cas du laser va étre maxieahnt la fibre) ;

* nature de I'os(condensé ou lytique) et gascularisation ;

e nature de la source thermique les valeurs de gradient thermique intra-osseuxéts
rapportées avec une source de radiofréquence. ddrme on l'a vu, le gradient
thermique mesuré dépend de la conductivité éledrige I'os, parametre qui

n’intervient pas en cas de source thermique dekyp& ou cryothérapie.

Si Greenberg et al [151] n'ont pas relevé d'augmigo de la température au-dela de 12
mm du bord latéral d’'une |ésion corticale, ces reargeuvent étre plus importantes en cas
d’échauffement dans la médullaire et n’excluent lpasécessité de protection invasive, en

particulier pour les lésions du squelette axial.

Particularité des lésions rachidiennes et sacréasnées de I'ablation invasive et extrapolation
au tir HIFU

La protection de la moelle et des racines nerveasesas de destruction thermique
d’une lésion vertébrale est une nécessité absBtue.les ablations thermiques invasives, il est
habituel d’utiliser des techniques de dissectiguidufales, foraminales, la mise en place de
thermocouples ou de stimulateur d’'une racine aégeat [20], [21], [23], [153], [154].
L’extension d’'une lésion lytique a la paroi du darschidien n’est pas une contre-indication
absolue mais doit renforcer les mesures de protettiermique [155], [156]. En I'absence d’os
cortical normal, présentant une conductivité thgrmifaible et donc un pouvoir isolant, seuls

le flux de LCR et les vaisseaux thermiques protezemoelle de la source de chaleur [157].
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En réalisant une ablation par RF dans des vertgmasnes, Dupuy et al [155] ont
mesuré des températures endocanalaires (dans dé reghidien) de 44°C, en concluant a
I'absence de dommage irréversibles. En évaluard das vertebres de cadavre le systeme de
RF D-Fine, congu pour I'ablation des métastasetglimales corporéales, Bornemann et al [158]
n’excluent pas la possibilité de Iésion thermo-itelendocanalaire ou foraminale (espace de
sortie des racines nerveuses du canal). L'existélure lyse du mur postérieur est considérée
comme un facteur de risque de Iésion thermique Ha@au[159]. Trois techniques d’ablation
(RF, micro-ondes et cryothérapie) ont été compaes un modele vertébral animal
(mouton) : les auteurs décrivent des volumes légilsnéquivalents avec une ablation par
micro-ondes et par cryothérapie et moins importgnts prévus avec la RF, en concluant au
réle protecteur du cortex intact pour la RF unigaei[160]. Ces résultats confirment
'importance de la faible conductivité électrique Hos qui intervient dans la distribution

thermique en utilisant la RF.

Les études de simulation ou préclinique portantl'éualuation des HIFU dans les
lésions vertébrales ne sont pas nombreuses. Ksicakigt al [161] ont évalué la température
endocanalaire dans un modele précliniguadl embalmed cadaveEn appliquant une source
HIFU sur une vertébre (600J) et le disque (95@H,duteurs obtiennent des températures
conségquentes (69°C dans la vertébre, 83°C dansged), sans mesurer d’élévation thermique
en endocanalaire. Une autre modalité d’applicaties HIFU appelée « HIFU interstitielle »
consiste a insérer dans I'os un applicateur HIFbk thofréquence (3-7.5 MHz) est plus élevée
gue celle d’'une source externe non-invasive (O\NBHE) [162], [163]. Les hautes fréquences
permettent un échauffement trés localisé et lesuasitconcluent a une meilleure efficacité
d’ablation dans I'os a 3 MHz comparativement a 72/l63]. D’autre part, il s’agit d’'une
ablation thermique invasive, nécessitant un foxda€os, donc tres proche d’'une ablation RF
ou laser, possiblement associée a des méthodesotirtpns invasives. Une simulation
d’échauffement d’'une lésion vertébrale supposeséabe de l|ésion thermo-induite de
structures nerveuses situées a plus de 5 mm dsitan|[163].

Fréquence, nombre de tirs, puissance, focale :squeslameétres pour une ablation osseuse
optimale ?

Une des difficultés de I'ablation HIFU est d’obtedes zones d’ablation homogene sur des
volumes bien supérieurs a la lésion éléementairéoane de cigare, tout en optimisant les

parameétres de tirs pour une réduction maximaleohps$ d’ablation.
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Fréquence des HIFU

Les effets tissulaires et la frequence des HIFU suerconnectés : l'atténuation des tissus
augmente avec la fréquence des HIFU [164], [16&6]yvdlume d’ablation par sonication
diminue avec la fréquence (Fig. 13). Dans un ttalesimulation, Ellens et al [165] ont montré
que pour un tissu avec= 5 Np.m*.MHz%, une meilleure efficacité d’ablation est obtenoarp

f = 750 kHz. Pous. = 10 Np.m*.MHz?, la fréquence d’ablation recommandée fes750 kHz

pour une lésion de 50 mm de profondeur, et 500pdiz une profondeur de 100 et 150 mm.

Figure 13. Simulation de tir aux fréquences 50@016t 1500 kHz a une profondeur de 100
mm dans un tissu de 5 NplviHz 2.,

Image tirée de [165]. La lésion élémentaire (658€Y) une ellipsoide dont la taille diminue avec la

fréquence. Pour couvrir la méme profondeur en nolabre de couche augmente avec la fréquence.

(image protégee).

Nombre et durée des sonications, délai inter-tir

Dans un fantdme composé d’hydrogel et de sérunbubaine, Zhou et al [166] ont déterminé
les parametres spatio-temporels permettant d’abieemaximum d’uniformité dans le volume
lésionnel avec le minimum d’énergie et de tir (frégce de tir : 1 MHz). En faisant varier la
distribution des tirs (centre vers périphérie, piéérie vers centre de la cible ou en « matrice »),
I'espacement spatial des tirs (1, 2, 4 ou 6 mnmespacement temporel des tirs (de 0 a 400
ms), ils concluent que le maximum d’uniformité ebtenu pour un scanning de la périphérie
vers le centre, un espacement de 2 mm entre chtrgae un délai de 10s entre chaque

localisation de tir.
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Dans un modéle porcin, Bucknor et al [167] obtierinene meilleure pénétration de
I'effet thermique dans I'os en augmentant le nond&esonications : les auteurs décrivent une
augmentation significative du volume d’ablation slfios en passant de 4 a 6 sonications, alors
gu’ils n'observent pas de difféerence en augmenté@nérgie acoustique seule. Dans une étude
plus récente, la méme équipe montre sur le mémelmadimal que des durées de sonications
plus courtes et plus puissantes (tirs de 20 sraéli\20 W) permettent également d’augmenter
de facon significative la pénétration osseuse ettdnsion cranio-caudale de la Iésion en

comparaison avec des tirs plus longs (tirs de déligrant 10 W) [168].
Puissance et focale

Puissance

La puissance en Watt correspond a la quantité ci@mémise en Joule par unité de temps. Par
exemple, un tir de 400 J pendant 20 s correspomaegpuissance de 20 Watts et la méme
énergie délivrée pendant 40 s correspond a unsgndgs de 10 Watfa68]. On distingue
d’emblée I'énergie électrique du transducteur de é&ergie acoustique, cette derniére étant
considérée comme I'énergie rapportée dans lesemticeurs valeurs sont en effet différentes :
Zhou et al [166] rapportent une efficacité de cosnm énergie électriqgue-acoustique de 42%
(systéme HIFU FEP-BY 502 ; F = 1 MHz).

Dans les études animales portant sur I'ablatiorusss les puissances rapportées dans
le but d’étudier des lésions thermiques, varierteehO et 70 W [168], [169]. Ces valeurs
dépendent de la fréquence du transducteur, deof@rateur de la lésion, du nombre de
sonications. Les études cliniques ne rapportent gyagmatiquement I'énergie apportée,
élément pourtant essentiel a la compréhensionetiet’'thérapeutique recherché [8], [170]-
[172]. En moyenne, I'énergie rapportée pour lderaent des métastases est supérieure a celle
des OO (cftableaux des annexes 2 8t Bes différences entre les études sont imporsante

Huisman et al [173] rapportent une énergie vingt Bupérieure a celle de Catane [174] et
Liberman [81]. Aucune donnée sur les paramétraset@e n'est précisée dans la seule étude

prospective randomisée [170].

Focale

Huisman et al [173] distinguent trois types de fisadion différentes, qui dépendent de la
qualité de l'os périosté, plus ou moins envahi lpamétastase (Fig. 14). En cas de Iésion
médullaire ou médullo-corticale, la focalisatiorofende est préférée (cas A), alors que la
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focalisation directe est choisie en cas d’attgid@teostée (cas B) ou sur les tissus mous envahis
(cas C). Ces deux derniéres situations sont endaies les deux des focalisations directes.
Tout comme dans un modele porcin de lésion situ@aterface os-tissu mou [169], Huisman
rapporte une énergie acoustique déposée moins tamperen cas de focalisation directe,
argument de choix pour minimiser les risques detédsen arriére de la cible, associé a une
meilleure qualité des cartes de thermométrie. Harssouligne certaines difficultés a cibler les
lésions présentant une destruction totale du péri@vec dans ces situations une nécessité
d’appliquer des énergies acoustiques plus impasardt I'image du traitement des fibromes
utérins [175]. Il faut 600 J pour atteindre 63°CGecava focalisation périostée, 1700 J pour
atteindre 56.3°C avec la focalisation profonde 40 J pour atteindre 48.3°C avec la

focalisation sur les tissus mous.

Figure 14. Types de focalisation des HIFU sur I'os.

A : tir profond, focale 10 mm en arriere du pémogmétastase respectant le périoste au moins
partiellement) ; B : tir cortical (métastase pé&eées ; C: tir dans les parties molles juxta-osssus
(métastase envahissant les parties molles) D tiposies coupes de thermométrie, dans le plan abron

Image tirée de [173]image protégée).

Dans un modéle porcin et avec un transducteur HIEW MHz, Tillander et al [176]
ont obtenu des volumes homogénes d’échauffemesuldise (100 mL) avec des objectifs
d’hyperthermie (43°C), en modifiant la focale pteesing, en déplacant le transducteur et en
désactivant des cellules. Le steering, latéral ausdes axes des ultrasons, permet en effet
d’augmenter le volume d’ablation, mais les tirstabautant moins précis qu’ils sont éloignés
du point focal originel. Enfin, la désactivatiorsdeellules (jusqu’a 20 %) est un moyen d’éviter

I’échauffement d’obstacle acoustique [177].

57



Particularité de la thermométrie de I'os

La thermométrie IRM (PRFS) basée sur la relatianecles modifications de phases et de la
température, présente trois inconvénients. Toutal@ elle est valable pour des mesures dans
les tissus mous riches en eau [178], mais présestimites pour I'os dont la corticale posséde
un T2 tres court, donc un signal tres faible etrnit source d’erreur de mesure, et dont la
médullaire, riche en graisse, est peu hydratéeuitensette méthode est trés sensible aux
perturbations du champ magnétique et aux artéfacd, [180]. Enfin des effets de volume
partiel diminuent sa précision [180]. D’autre p&tiechnique par PRFS est une mesure relative
et non absolue de la zone d’échauffement [181].

Ramsay et al. [182] ont évalué dans urers/ivoune séquence a double écho (1 ms
pour I'os et 10 ms pour les tissus mous), afin tdoly une thermométrie osseuse et péri-
osseuse. lIs montrent une bonne corrélation eatmgalgnitude du signal dans les deux tissus et
la température mesurée avec une fibre optiquee @sthnique est valable sur un échantillon
de petite taille avec une antenne de surface,unaishute du rapport signal/bruit peut la rendre
moins pertinentén vivo. Enfin, I'imagerie par UTE (Ultrashort Echo Time$t intéressante
pour mesurer un signal osseux [183], [184], masstemps d’acquisition longs (imagerie 3D

le plus souvent) ne permettent pas son utilisgitur un monitoring en temps réel [182].

Une alternative a la thermométrie osseuse estda am place de thermocouple optique
dans l'os. Cette solution utilisée pour les techagyd’ablation thermique invasive, nécessite
un forage de l'os (faisant perdre I'avantage de-ineasivité des HIFU) et donc complique la
procédure. De plus, les propriétés non magnétideés fibre la rendent non visible sous IRM,

ce qui peut amener a des imprécisions de mesub. [18

Modification des parametres physiques et biomécamsiqles tissus secondaires

aux sonications

Variations de l'atténuation pendant les tirs HIFU

Lorsque des tirs HIFU sont réalisés dans un fan@®im&se d’hydrogel, on constate une
augmentation de l'atténuation du gel avec la teatpée [186]. Cet effet s’explique par les
modifications de la structure du gel et la formatae bulles par cavitation. L'échauffement
induit par les sonications génére également desficettbns architecturales des tissus, visibles
en histologie. Les propriétés mécaniques (viscoélasticité) des tissus, en particulier ceux
riches en eau, sont modifiees [187]-[189], ce guaté@ largement rapporté dans le tissu
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hépatique [187]. Tous les tissus ne subissentgzasé&mes modifications : Sapin-de Brosses
et al [189] rapportent une augmentation de la iti§idépatique a partir de 45°C, alors que pour
le muscle, les auteurs décrivent des variationa dgidité en 4 étapes observables entre 25 et
65°C, liees a la dénaturation protéique. Le mus@ssouplit en dessous de 63°C jusqu’a sa
dénaturation, entrainant une augmentation de tiéles et de la viscosité [190]. Ces
modifications mécaniques sont par ailleurs utiksé® élastographie pour quantifier et contréler
I'effet thermique des HIFU [191]. D’aprés Ellens @&t [190], c’est 'augmentation de la
viscosité qui est responsable d’une augmentaticsedi de cavitation inertielle. La cavitation
augmente l'atténuation d’un tissu pendant un tifWilce qui peut perdurer a distance des tirs
par dénaturation irréversible, comme cela a ététrdodans le foie, la rate et la paroi
abdominale du cochon [164]. Le tissu traité par UHix une tendance a retenir la chaleur,
suggérant une baisse de la conductivité thermigjueesaugmentation de la capacité thermique
[185]. La perfusion tissulaire est également médificomme I'ont rapporté Weng et al, en
décrivant des thromboses des vaisseaux de peatiredll92], [193]. Cet effet contribue a
diminuer la perte thermique et donc augmenteritaéité du traitement. L’ensemble de ces
modifications apparaissant au décours des sonisatiomplique la réalisation des simulations
thermodynamiques, qui ont tendance a sous-estaserdlumes lésionnels, comme cela a été

rapporté dans un modeéle de simulation de tir HIEkI'ss [185].

Biomécanique de l'os a distance d’une ablation HIFU

L’ablation thermique s’accompagne d’'une nécroskileéle, ce qui peut avoir un impact sur la

biomécanique osseuse. L'0os présente une capacitggéeération au sein d’'une Iésion traitée
aprés ablation thermique : ce remodelage osselbiegstonnu apres la destruction par RF ou
laser des OO. Aprés des tirs HIFU, on observe égalé un remodelage : c’est ce qui a été
montré dans un modéle porcin, dans lequel les emutiécrivent une régénération périostée,
visible au CT avec une activité ostéoblastiqueicorfe au PET-scanner [79]. Cet effet, visible

des la troisieme semaine dans ce modele, est dégtue des tirs de haute énergie sont
réalisés. La reconstruction osseuse apres HIFlakerdgnt été rapportée chez 'lhomme [81]
(Fig. 15).

59



Figure 15. Reconstruction osseuse apres une abldtkel.

Scanner initial (lyse iliaque, ligne du haut) etodatrole & 3 mois d’'une ablation HIFU (ligne ds)a
montrant la reconstruction osseuse. Image tir§81e(image protégéee).

La biomécanique osseuse apres des tirs HIFU dugi&é dans deux modeles animaux.
Apres des tirs sur des cotes porcines, Hermann |gi94] trouvent une diminution de la
résistance osseuse de 30% a 6 semaines, partietleéwersible a 12 semaines. Yeo et al.
[195], aprés des tirs sur des fémurs de rat (aeadys histologie, micro-CT, SPECT), ne
retrouvent pas de différence entre I'os traitéaet maité en termes d’élasticité, de résistance et
du module de Young, tout en décrivant des dégdltdaiees et un remodelage osseux. Si aprés
des tirs HIFU une activation du cycle osseux est Inmiise en évidence, des modifications de la
résistance osseuse ne sont pas exclues. En caseéers ostéolytiques, I'os est déja fragilisé
par le remaniement tumoral et finalement ce sombstile volume et la localisation osseuse de

la métastase qui permettent de retenir une indicaté consolidation.

Etudes animales et cliniques portant sur l'applbcaties HIFU dans

I'ablation osseuse

Les tableaux récapitulatifs des différentes étwaemales et cliniques sont présentés dans la

sectionannexe
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Synthese

Données précliniques

Propriétés physiques des tissus
Les principales propriétés physiques des tissumatériaux concernés par les HIFU sont

présentées sous forme de tableanéxe %
« L’atténuation des tissus augmente avec la chaldi#]]
» La conductivité thermique de I'os augmente avedesssité [113].

e La diffusivit¢ D d’'un matériau ou tissu traduit sapacité a transmettre I'énergie

thermique . PMMA>Dmuscle®Dos corticaP Dos spongieu?DmoeIIe osseus[e95], [109], [196]-

* L’os subit des forces transversales de cisaillengemtcontribuent a la destruction

tissulaire, en particulier du périoste (ondes dupelies) [96].

* Les microfragments osseux d'une lésion ostéolytigugmentent l'effet diffusion
(scattering) et I'échauffement de la zone préfachke diffusion augmente avec la

fréquence des ultrasons.

* A partir de 60°C (dénaturation protéigue), des ph@&nes de cavitation peuvent se
produire dans les parties molles péri-osseusesbuéles gazeuses produites peuvent
générer des lésions secondaires vers le transdyztme préfocale) et agir comme un

écran empéchant I'échauffement osseux [143].

* Les gradients thermiques intra-osseux rapportéssafapplication d’une source de
radiofréquence montrent qu’une structure sensilpilrside 12 mm n’est pas chauffée
a plus de 45°C [151]. L’extrapolation de ces dosr&éec une source HIFU doit étre
faite avec précaution : en effet, la conductivikgctique [149], [150], d’autant plus
basse que I'os est dense, intervient dans lalision thermique a partir d'une source

électrique, ce qui n'est pas le cas avec les HIFU.

* La relation densité osseuse et absorption acowstiegt complexe : dans l'os

trabéculaire, il est décrit une augmentation dufment d’absorption de I'os avec la
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densité [136]. Cette relation est en revanche s&epour la volte cranienne [117]. Des

facteurs microstructuraux autres que la densiténirennent dans I'absorption osseuse.

Optimisation des tirs HIFU

La fréquence des HIFU doit étre d’autant plus bagsela |ésion osseuse a traiter est
profonde [165].

Des sonications de moins de 2 secondes répétés gluan tir prolongé et la réalisation
de lésions focales de 3 mm de diamétre, permeatentaffranchir des phénomeénes de

déperdition thermique par flux vasculaire [125].

L’augmentation du nombre de sonications et desations de plus courtes durées pour
une méme énergie (sous-entendant une augmentatida guissance acoustique)

permet d’augmenter le volume Iésionnel [167], [168]

La profondeur de la focale dépend de la profondeda Iésion par rapport au périoste :
pour une lésion médullaire, une focalisation awdil périoste semble souhaitable,
alors que pour une Iésion périostée, une focadisatir le périoste semble plus efficace
[173].

Des modifications des propriétés physiques desugigglasticité, viscosité), liés
notamment a la dénaturation des protéines, s’obstravec I'échauffement et
augmentent I'atténuation des tissus, en particdliemuscle péri-osseux [190]. Il existe
donc des modifications tissulaires structurellesda@t I'ablation qui compliquent la

réalisation des simulations.

A plus long terme (semaines, mois), lI'ablation HIFd semble pas diminuer la
résistance osseuse [194],[195]. On observe paussllune activation ostéoblastique
[81]. Il ne faut toutefois pas négliger les perarbns biomécaniques inhérentes a la

prolifération de la métastase.

Etudes cliniques

Types d’études : « case series », exceptée celle d'Hurwitz et &OJ1 qui est

randomisée et multicentrique. Les effectifs de @esles sont faibles, méme pour les

études comparatives (HIFU versus RF ou HIFU versaiothérapie). Les criteres
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d’inclusion pour I'étude randomisée sont : doulewaigré radiothérapie, radiothérapie

impossible ou non souhaitée.

Localisation et type de Iésion :

a. Toutes les Iésions rachidiennes sont exclues.

La profondeur de I'OO dans l'os et la réaction psite ne sont pas
systématiquement précisées.

c. La nature blastique ou lytique de la Iésion n'est précisée systématiquement.
Focalisation : La focalisation est le plus souvent non précisgegptée dans l'article
de Huisman [173]. Napoli [197] parle d’'une premisomication au-dela du nidus, et
seconde au niveau du nidus.

Energie : données variables, avec un facteur vingt entra ééudes [173] [174]. Le
choix de la puissance est « déterminé par le médefl73]. C’est en général un

objectif thermique qui est fixé (>55°C).

Thermométrie : PRF dans le tissu péri-osseux.

Durée des interventions entre 40 et 128 min en moyenne. Napoli [197tBeque

sur 40 min de traitement, 12.7 min concernent #ibh et le reste est de la planification.

Anesthésie :tous les modes sont décrits, avec une majorithedthésie locale ou

sédation légere. A noter que la douleur per-soioicast un effet secondaire rapporte.

Evaluation : Toutes les études sont présentées comme efficaces.
a. EVA systématiquement
b. IRM non systématique

c. Napoli [8] : seule étude avec un suivi sur 3 ans
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Seconde partie

Etudesn vitro etin vivo

Nous avons tout d’abord étudié la répartition @aérgie thermique en faisant varier la focale
du transducteur sur des échantillons osseux (sedtialiaphyse fémorale bovine) et du ciment.
Les courbes thermiques ont été obtenues par thegimenRM (mesure de I'échauffement de
la gélatine située au contact de la surface oskebisales les données concernant I'échantillon
osseux sont utilisées pour la comparaison avedralation k-wave. Ensuite, nous nous
sommes intéressés au coefficient d’absorption aicuesdu PMMA ¢irvva), donnée inconnue
dans la littérature en ce qui concerne le cimernibhique. En effet, I'objectif est de proposer
un ordre de grandeur demwma, susceptible de varier du fait de l'inclusion d'dans le ciment
au moment de sa polymérisation. Cette estimati@alers comparée aux valedssretrouvée

dans la littérature.
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Tirs HIFU in vitro etin vivo: étude des variations des

données thermiques en fonction de la focalisatiotird

Technique : généralités

Dans cette partie, nous présentons le matériel etédthodologie sur lesquels s’appuient les
expériences décrites par la suite. Nous présergaamsi (1) le matériel HIFU ainsi que les
outils de planification, (2) les outils IRM de cilgle et de monitoring.

Outils et matériels pour la thérapie HIFU

Le laboratoire ICube dispose de deux setups expétamx pour réaliser des ablations HIFU

sous IRM.

- Un dispositif simplifi€ pour transducteurs monoédmts, comprenant deux
transducteurs monoéléments (2.7 MHz/f=10 cm et 4/MB cm pour fréquence
centrale et focale, respectivement), fabriquédrpasonic (Voray sur 'Ognon, France),
ainsi que l'adaptation d'impédance, et le systénaenglification, intégrés dans un
caisson de Faraday.

- Un dispositif multiéléments fabriqué par IGT compet un générateur (Fig. 16), le
systeme de circulation d’eau, I'adaptation d'imp@&kaet un transducteur 256 éléments
(IMHz, =10 cm) fabriqué par Imasonic. Ce dispbsést celui utilisé pour les

expériencef vivo notamment.

Figure 16. Générateur et adaptateur d'impédance.
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Générateur en réseaux phasés a 256 canaux awgaidton d'impédance du transducteur, de

technologie linéaire, dans une salle d'IRM.

Le logiciel de pilotage permet d’importer les imagmédicales du patient. La
planification du traitement commence alors pardénition de la zone a traiter sur une image
anatomique, T(avec ou sans agent de contraste) ollRM. Cette zone est divisée en volumes
élémentaires ayant la taille de la tache focale fiélquence de travail du dispositif médical
considéré. Celle-ci est ellipsoidale avec un geralselon I'axe de propagation des ultrasons.
Les dimensions dépendent principalement de la lewgd’onde ultrasonore, de la distance
focale et du diametre du transducteur ou du rédeatnansducteur. La figure 17 donne un
exemple de plan de tirs. Le logiciel de planifioatidu traitement simule ensuite la position
optimale du réseau d’émission et la loi de retargliase a appliquer a tous les émetteurs pour
chaque point de la trajectoire, ainsi que le mgillearcours possible entre les points. Dans
certains cas, il peut arriver qu’une partie destéenes doivent étre éteints pour tout ou partie
de la trajectoire afin d’éviter des organes integfaa fortes ruptures d’impédance acoustique

(tissu-air ou tissu-0s).

TrRieciny PlATNeY - J5hRreaaT

mmevee|  Tigwrnode  Decnok  Messrament
' = |

s

o paner i)

Figure 17. Exemple du logiciel de planification Hl@éveloppé par Image Guided Therapy.

Ciblage et monitoring par IRM

La méthode MR-ARFI [198] permet de visualiser denidge précise la localisation du foyer

sans effectuer aucun dommage ou d’échauffememtréfibse sur I'encodage des déplacements
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résultant d’'un impulse de force de radiation adqust Pour cela, on ajoute dans la séquence
IRM des gradients de sensibilité au mouvement, ptdemt d’encoder sur la phase les
déplacements résultant de la force de radiationteCeechnique est tres similaire a
I'Elastographie par Résonance Magnétique (ERM) ld@pege depuis 2012 au sein du
laboratoire ICube. Les séquences ARFI utiliséess dam projet sont donc inspirées des

séquences d’ERM déja développées (Fig. 18).

Transducteur HIFU

Gélatine 7%

Figure 18 : Image MR-ARFI (droite) obtenue dansgeh homogéne avec le transducteur

monoélément 2.7 MHz

Les effets d’'un tir HIFU a 30% de puissance saosiblés dans le gel agar sur la séquence
T2 BLADE (Fig. 19). Pour un tir, la zone d’échauffent théorique est de 4 mm de hauteur, 1

mm de largeur et profondeur.
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Figure 19. Lésions thermo-induites par HIFU dangde

Coupe sagittale T2 (a). Trainée en hypersigaghate shapgd'une profondeur de 30 mm. Contréle
3D T1, vue axiale (b). Trois impacts visibles epdngignal.

Le monitoring est effectué en utilisant la méth&deton Resonance Frequency Shift
(PRFS), reposant sur le fait que la fréquence denance des protons est affectée par la
température : un décalage sera donc observé signia de la phase de I'lRM en conséquence
(cf Chapitre ). Nous utilisons les séquences développées aw'$€imbe, i.e., séquences écho
de gradient multicoupes (GRE). Des essais ong@lésés sur des morceaux de beeuf (Fig. 20)
et sur le muscle adducteur du cochon in vivo (Big. Ces premieres expérimentations ont
permis de tester la fonctionnalité du systeme smalisant les Iésions thermiques dans le
muscle et d’adapter les parametres de puissariemps de tir pour les expériences dans I'os.

Figure 20. Essai HIFU sur muscle strié (bceuf), pldans de la gélatine.

Lésion en ogive (échauffement >60°C) observé apnés a 256W pendant 30 s (7680 J). Focal a 10

cm du transducteur dans son axe.
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Figure 21. Tir HIFU dans le muscle adducteur dihooc

IRM, coupe axiale T2 BLADE (A). Lésion en hypersigrdans le muscle, en ogive. Cartographie

thermique montrant I'échauffement (jaune) en reglardr (B). Courbe thermique en fonction du temps

montrant une élévation thermique maximale de 1T)CCorrélation macroscopique montrant la Iésion

musculaire (D, en blanc sur I'image).

Etudes in vitro

Matériels et méthodes

Les échantillons testés ont été inclus dans deélitige et posés sur de l'agar (Fig. 22). De

I'eau dégazée est placée sur la gélatine et pdengentact avec le transducteur.

- Matériel testé :

o Echantillon osseux :
= Epaisseur corticale : 6.5 mm
= Epaisseur médullaire : 39.5 mm

o0 Galettes de ciment (Osteopal® et Optimed®) :
= Echantillon sans bulle : 2.2 mm d’épaisseur
= Echantillon avec bulles : 2.6 mm d’épaisseur
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- Tirs:
0 Transducteurs:1et?2.7 MHz
o Focalisation :
= Echantillon osseux (Fig. 23) : transducteur 1 MHz
o Superficielle : sur le périoste
» Profonde : dans la moelle osseuse
e Intermédiaire : sous-corticale
= Ciment : transducteur 2.7 MHz
» Superficielle : sur la surface du ciment
* Profonde : point focal situé a 5 mm de la surfacét§
transducteur) du ciment
o Paramétres de tirs :
= Focale a 10 cm pour tous les tirs (ajustement dprédondeur du
transducteur)
= Echantillon osseux:
e Puissance : 39 Watts, durée : 90 s
= Ciment:
» Puissance : 20 Watts, durée : 45 s

Figure 22. Montage expeérimental : fixation du transducteur2(¥¥Hz) au cadre par

l'intermédiaire d’'un systéme articulé réglable eafpndeur et en angulation.
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y 7

Les expériences sur I'échantillon osseux ont étlisées avec le systéeme multiéléments
et le transducteur a 1 MHz. Afin d’évaluer l'effde la focalisation sur les profils de
température, trois différentes focalisations soffectuées sur 'os a moelle (Fig. 23)
focalisation profonde médullaire (configuration Byperficielle a l'interface os/gélatine
(configuration 2) et sous-corticale (configurat®)nPour le ciment, deux focalisations avec un
transducteur 2.7 MHz sont effectuées : sur le ctraederriére le ciment.

2 Min/Max ;0

e 31 /193

/ : '3 Dlsta A9
/ A s S — i
/ ,1 | jstance ¢ o
*5 / Distance ; 2,08 cm 2/ Stanee Bl DN SIoTT) ’{"'If fl%/! VIt 0585
ke O TAYS

g ’ ) e »
: .\ /- f 2D 9
2 Distance ; { \\ ‘,‘"' ! 10, / \£§ nee ; 0,91 cn‘l @7 /40 cm

5 Distance 2.21 cm | 561307

2 Wm0 7135 4 Win/Max ; 1557/387 : 5 .
1 Distance - 10,07.cm (% e 2 Dieies o875
1 Min/Max™" 07404

a b c

Figure 23. Tirs réalisés sur I'échantillon osseawansducteur HIFU 1 MHz). IRM, T2 BLADE.

a. Focalisationprofonde: le point focal se situe a 22 mm de la surfaceoptée (100 mm du
transducteur). La surface d’intersection céne USipte est une ellipse de 21 * 31 mm de diamétre.
b. Focalisatiorsuperficielle : le point focal est placé sur la surface extelm@érioste.

c. Focalisatiorsous-corticale: le point focal se situe a 9 mm de la surfaceopée (100 mm du

transducteur). La surface d’intersection céne &ibgte est une ellipse de 9 * 14 mm de diamétre.
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Résultats

Tirs sur I'’échantillon osseux

Figure 24. Image thermométrique obtenue aprés ynaiond.

Les trois points étudiés en thermométrie (courl@gntes, fig. 25-27) sont positionnés sur la coupe
focale (image du centre). Les images de part ettidfaappartiennent a un plan de coupe paralléle au
plan focal (coupes de 5 mm, écart intercoupesmen)
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Figure 25. Configuration 1 : tir profond (P= 39 8%€), durée 90 secondes) (en abscisse : temps
en secondes ; ordonnée : température en °C, @évatative)
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Figure 26. Configuration 2 : tir superficiel a karface os-gélatine (P=39 W (3%), 90 secondes)
(en abscisse : temps en secondes ; ordonnée :rinmeéen °C, élévation relative)
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Figure 27. Configuration 3 : tir sous-cortical 89 W (3%), 90 secondes) (en abscisse : temps

en secondes ; ordonnée : température en °C, @avaiative)

Tirs sur les galettes de ciment

Figure 28. Carte thermique couleur (ciment) mornttanpositionnement des 3 points pour
lesquels les courbes ont été réalisées (cf fig. 29)
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Positionnement des 3 points de mesure retrouvésldagraphes ci-dessous. Point 1 : point central s
la focale ; Point 2 : décalage vertical (-4 pxpijr® 3 : décalage horizontal (-5 px). 1 pixel =*2.7

mm La variation de température est mesurée dagéddéine, au contact de la surface chauffée.

Tir superficiel Tir profond
30
c 25 g
§_ 20} %
CIMENT § |
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g 4l w £
o 50 100 150 200 % 50 g 100 150 200
Frame # ame #
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Figure 29. Courbes thermiques en fonction du tepmqg les tirs superficiels et profonds
réalisés sur les deux échantillons. (Abscisse mdr#&, 1 frame toutes les 2.05 s)

Courbe bleu : point 1 central pres de la fo¢&eurbe noire : point 2 dans la zone préfocalasdlaxe
Z ; Courbe rouge : point 3 latéral

Ces résultats montrent que :

- Le point 1 (surface périostée) subit la plus grandélévation thermique aussi bien
avec I'os qu’avec le ciment, et ceci dans toutesleonfigurations ;
- Aveclos:
o [I'élévation thermique du point 1 est plus importare avec les configurations
1 (tir profond) et 3 (tir sous-cortical) ;
o [I'élévation thermique du point 3 (latéral) est plusimportante avec la
configuration 1 (15°C) qu’avec les deux autres coigfurations (<10°C) ;
o le point 2 (vers le transducteur) avec le tir profad et les points 2 et 3 (point

latéral) avec le tir sous-cortical présentent une Iévation thermique
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progressive aprées l'arrét du tir : ce phénomeéne pduésulter de la diffusion
thermique a partir du point osseux le plus chaud (grioste) ;
- Avec le ciment:

o [I'élévation thermique maximale du point 1 (surfacedu ciment) est plus
importante pour les deux tirs qu'avec I'os (delta hermique plus important
pour une puissance appliquée inférieure) ;

o le pic thermique du point 2 (vers le transducteurest observe apres celui du
point 1 (environ 5 s), pouvant traduire également m phénomene d’inertie
thermique a partir du point 1 ;

o la courbe d'élévation thermique est un peu plus mauée pour le point
vertical dans le cas du tir superficiel, alors qu’e est plus marquée pour le
point latéral dans le cas du tir profond (Fig. 29).

0 Le delta thermique du point 2 (vertical) est plus mportant avec le tir
superficiel qu'avec le tir profond, alors que c’est’inverse pour le point 3

(latéral).

Etudesn vivo

Matériels et méthodes

Les expérimentations sur le cochon entrent dapsokecole 38-2014-01-065 065 (validées par
le comité ICOMETH). Elles sont réalisées sous dréss¢ genérale et les cochons sont
euthanasiés en fin d’expérimentation. La peau dh@o est rasée avec une lame. Le contact
se fait avec du gel d’échographie et la surfaceahsducteur est placée dans un ballon d’eau
dégazée (membrane en latex) (Fig. 30). La struahioeo et macroscopique de la graisse
porcine est considérée comme identique a celldhhdmme [199]. La peau du cochon présente
une atténuation plus importante (2.46 dB/cm/MHD02que celle de 'homme (0.46, 0.24 et
0.60 dB/cm/MHz pour I'épiderme, le derme et I'hypoahe respectivement) [201], [202].
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Figure 30. Setup expérimentalvivo.

Le transducteur est posé sur la face interne ddaigae et fixé sur un cadre en plexiglass (mémeagen
que celui de la fig. 22). Le contact entre la peie transducteur se fait par I'intermédiaire daatlon
rempli d’eau dégazée.

L'os iliaque du cochon est pris pour cible. L'ésaisr de la corticale osseuse est de 16
mm. La sonde HIFU (1 MHz) est placée sur la fac&raure de la cuisse. Deux tirs sont
réalisés : un en profondeur sur la corticale oppdixeale & 110 mm) et un en superficie sur la
corticale cible (focale a 117 mm). Afin de maintenne distance de focale comparable et
d’éviter le steering, la profondeur de la focalé @astée en modifiant le volume du ballon
d’eau (Fig. 31). La surface d’'intersection entredae ultrasonore et le périoste est un cercle
de 22 mm de diamétre pour le tir profond et 9 mmarpe tir superficiel. Les deux tirs ont une
puissance réglée a 133W acoustiques et durentcéddes. La thermométrie est réalisée dans
le muscle au contact de la corticale. Les tirs sdfdctués au méme endroit de I'os et la
puissance est réglée de facon optimale pour ohsenveffet thermique sans induire de Iésion.
Ainsi, il estimé que les parameétres acoustiquesisiass traversés et cibles ne sont pas modifiés
entre les tirs. Les paramétres IRM sont 3 coup€es ahen (1 mm d’espacement), FOV=0.3m
*0.3m, 128*128, TR/TE=13/10 ms.
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Figure 31. Focalisation superficielle et profondelslium du cochon.

IRM, axial T2 BLADE.A, tir superficiel : focale centrée sur la corticale opposée (foaald7 mm,
située 16 mm derriere le périoste ; interceptiomecdS/périoste : cercle de 9 mm de diameBejir
profond : focale centrée derriere la corticale opposée lgoaal10 mm, située a 25 mm derriére le

périoste ; interception cone US/périoste : cerel@2 mm de diametre.
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Résultats

Pt2(69,74) __
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Figure 32. Carte thermique vivo pour la coupe centrale.
Localisation des points de mesure 1 (focale), Infdatéral) et 3 (point vertical, vers le transthur)

correspondant aux points de mesure thermique d@es ci-dessous.
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Figure 33. Courbes thermiques des points centjalvéttical (2) et latéral (3) (de gauche a
droite) pour une focalisation superficielle (ligte haut) et profonde (ligne du bas). Résultats

obtenus pour la coupe centrale. (Abscisse = fra@i@#secondes par frame)

Tir superficiel : sur la corticale, tir a 108 mms20%, durée du tir 40 secondes. Tir profond : sarfa
d’intersection cone HIFU/corticale : cercle de 9 mendiametre, tir & 127 mm, P=20%, durée du tir 40

secondes.

Ces résultats montrent que:

- I'échauffement du point 1 (central) est le plus imprtant pour les deux

focalisations, sans différence notable entre les ube;
- les pentes des courbes sont également identiquesiples deux focalisations
- I'échauffement du point 3 (latéral) est plus imporant avec le tir profond ;

- I'échauffement du point 2 (vertical) est plus impotant avec le tir superficiel ;

Discussion (synthésa vitro etin vivo)

Ainsi, on constate que quelque soient les focatisain vitro etin vivo, ce sont les points 1
(surface périostée et superficie du ciment) quiissgmt I'élévation thermique la plus
importante. Dans les 3 expériences, on note undgat@e a un échauffement latéral plus
important lorsque la focalisation est profonde e @endance a un échauffement vers le
transducteur plus important lorsque la focalisaéstsuperficielle. Avec le ciment, le gradient
thermique est comparable a celui obtenu avec Oosne distingue pas de différence notable
de comportement entre le ciment sans et avec bulles

Cette expérience ne permet pas de connaitre I'éfidmaent au-dela de la corticale,
autrement dit de connaitre le gradient thermiquduti@ire (et donc des possibilités d’ablation
d’'un OO meédullaire). Pour la dénervation du péegostétastatique hyperalgique, un tir en
profondeur semble plus approprié, car il permettnaiéchauffement en surface plus important.
En cas dinfiltration des parties molles péri-oss=) un tir superficiel sur le périoste,
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permettrait une meilleure destruction en profondkula partie infiltrante extra-osseuse. Un tel
tir superficiel périosté est par ailleurs équivalemn tir profond sur une éventuelle Iésion des

parties molles.
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Détermination du coefficient d’absorption o du PMMA

(opMMA)

L’injection de ciment dans une vertébre tumoraktuitles douleurs tout en permettant une
consolidation. Comme on I'a vu en premiere pattdfet antalgique est décrit dans 80% des
cas [44]. Ainsi le radiologue peut tout a fait &reené a traiter par HIFU une métastase osseuse
préalablement cimentée. Le ciment peut alors m@@mité immeédiate de la cible périostée.
Nous nous sommes donc intéressés, dans la coétoestexpériencés vitro sur les galettes

de ciment précédemment décrites, a la valeur dificeat d’absorption du PMMAdpmma).

Matériels et méthodes

L’échantillon dont on veut déterminer le coeffidiefabsorptionupmma est placé dans un bain
d’eau dégazé (Fig. 34).

3
=

. A A

/‘C ()

Figure 34. Schéma du dispositif de mesure.

B(t)

Schéma tiré de He [203] et photo du montage monteabain d’eau, I'hydrophone relié a
I'oscilloscope et le transducteur.

A partir des relations :
ps = pye”wPralT etp = p e~(@wD) avec p = pression a la sortie du transductewr, p

pression regue en présence de I'échantillah= absorption de I'eauqs =absorption du
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spécimen, g=pression recue sans I'échantillon (uniquement,eaugn déduit la valeur de
(en dB/cm), en supposant que<< os:

o = %(m (Z—Y) +In(T))

avecT =ty =——Zet ty, = ——— = —.

U Estzw) T W @stzw) T (Zstzw)
Zy et Zs sont les impédances de 'eau et de I'échantilespectivement avec g= , p étant
la masse volumique et c la vitesse de propagatisroddes dans le miliepefu= 1000 kg/m ;

ppmma= 1300 kg/M ; Ceau= 1500 M/s ; @mma = 2700 m/s) [111].

Les quatre échantillons testés d’'une épaisseurrdmbcorrespondent a du ciment versé dans
des cupules, polymérisé a air ambiant, caractpesées vitesses de polymérisation différentes
selon le fabriquant (Fig. 35).

Ciment Optimed Optimed Optimed Ostéopal V
(Rapid) (Medium) (Long)
Poudre (g) | 23,3 19,2 19,2 26

Figure 35.Photographie des échantillons de ciment testés la
poids en gramme de la poudre mélangée avec 10 métteacrylat

de méthyle.

Ci-contre, scanner d’'une galette montrant la présele bulles d’air

(emprisonnées au moment de la polymérisation). doegficients

d’absorption sont calculés pour des fréquencesMeld
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Résultats

Les coefficients d’absorption mesurés a 1 MHz vdrentre 4 et 11 dB/cm. Ces valeurs se

situent entre celles de I'os normal et l'air (Talles).

CementoFix CementoFix CementoFix Ostéopal®
Rapide Medium Long
(Optimed®) (Optimed®) (Optimed®)
a(dB/cm) a1l 10.5 3.9 6.9 10.9

MHz

Tableau 6. Valeurs d&wmwma (f = 1MHZz) pour les trois types de ciment.

Water [0.00
Blood QO.18
Fat 063
Sontssue oo
Liver 0.94
Kidney _:|1 00

Muscle |
(paraliel) [ 3o

Muscle
(transverse) _:3 a B

Arr | J10.00
T T ] 1
0 2 4 6 8 10

Aitenuation (dB/cmMHzZ)

Figure 36. Histogramme montrant les valeurs ragesrtde coefficient d’atténuation pour

différents tissus.

La fourchette des valeursuma trouvées sont ajoutées sur la figure (d’apres Rignamgnostic US
[204]).
Discussion

Les valeursipmma rapportées par Carlson et al sont envirod d@/cm/MHz (61.25 Np/m a
5 MHz, T°= 37°C ; 60.8 Np/m a 5 MHz, T°= 20°C) pales températures situées entre 20° et
37°C [111]. La valeur rapportée par Bloomfield ks@situe entré.08 et 1.64 dB/cm/MHz
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pour une densité de 1.18 g/cm3 et une impédanes328 MRayl [205]. Ces valeurs sont donc
inférieures a celles que nous avons mesurées. geelas’expliquer par I'hétérogénéité du
ciment biologique et essentiellement la présendeutles d’air emprisonnées au moment de la
polymérisation. Par ailleurs, les mesures ont #eteiées uniquement sur trois échantillons,
ce qui mériterait d’étre affiné pour obtenir uneilleare valeur représentative dewma. Les
variations des valeurs retrouvées sont importaffdeseur 2.8 entre les deux extrémes), ce qui
peut s’expliquer par les imperfections de surfagecoment, les variations d’épaisseur et
l'inclusion variable de bulles d’air. Une fois icjé dans I'os, ces mémes hétérogénéites,
possiblement plus marquées, sont retrouvées, csugpose des modifications d’autant plus

importantes de la répartition thermique de I'énemgoustique.
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Troisieme partie

Simulation

Les paramétres acoustiques (puissance, duréegfrégufocalisation) utilisés pour I'ablation
HIFU des lésions osseuses restent mal définis,nairprécisés dans les études cliniques. La
simulation acoustico-thermique est un des outitepétant de comprendre les effets des HIFU,
en faisant varier les parametres ultrasonores &treant compte des propriétés physiques des
tissus que nous avons décrites dans le chapitr@ rEpartition de I'énergie thermique dépend
de la nature des tissus traversés et cibles (aimorgcoustique, chaleur spécifique,
conductivité thermique). A partir des tirs HIFU ligés sur des échantillons osseux, les valeurs
théoriques thermiques obtenues par simulation (keyvaont comparées a celles mesurges

vitro (thermométrie PRFS).

L’objectif de cette partie est d’obtenir une cattesimulation thermique, a partir des
pieces osseuses utiliséesvitro, en tenant compte des parametres physiques deutduse
eéchauffée et de son environnement (ici, modeéle Iffijnd’'un fragment osseux placé dans de
'agar). Les cartes thermiques sont obtenues & parhe modélisation 3D de la piéce testée,
dont le coefficient d’absorptionos intervenant dans la quantité de chaleur Q dépogée
2al, | étant l'intensité acoustique des ultrasons,reginnu. Ainsi, le modeéle sera étudié en

considérant deux valeuass (4.7 et 9.9 dB/cm), valeurs rapportées danstkxditure.
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Matériels et méthodes

Environnement de simulation ; K-Wave

Le modéle proposé a été développé sous le lodilorel k-wave www.k-wave.org, créé par
Bradley Treeby et Ben Cox (University College Lonfand Jiri Jaros (Brno University of
Technology). Ce logiciel permet de simuler les chsauale pression acoustique dans le domaine
temporel et dans des milieux hétérogenes, en asHides propriétés acoustiques deésirées a
chaque sous-domaine. La simulation peut étre gafisus I'environnement Matlab. Depuis la
version 1.2 utilisée dans cette étude, k-wave perdgalement de simuler la diffusion

thermique par discrétisation de I'équation de ti@mshermique.

Le fichier de simulation est structuré de la mamsivante :

- Définition de la grille de simulation (3D dans retas) et de la résolution spatiale ;

- Définition des difféerents matériaux/domaines etedgs propriétés acoustiques
(densité, célérité du son, atténuation sous foreneidde puissance en fonction de la
fréquence) et thermiques (conductivité, capacikériégue, perfusion) ;

- Définition de la géométrie des domaines sur segatientdes données de I'imagerie
(voir section suivante) ;

- Définition de la géométrie du transducteur HIFUletla source acoustique (pression,
fréquence) ;

- Définition des intervalles temporels pour la sintiola ;

- Exécution de la simulation des champs de presgigiz(t) ;

- Calcul de la pression{ (moyenne quadratique de la pression p) (Fig. 87eaalcul
de la source de chaleur Q (Fig. 37b) ;

- Simulation thermique en utilisant la source Q d@enbon des cartes de température
T(x,y,z,t) (Fig. 37 c).
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Figure 37. Cartes de pressiongqunités en Pa) (a), de source de chaleur Q (eny)\im e

de I'élévation de température T (en °C) (c).

L'espace entre les lignes jaune et rouge correspdiud cortical sur les figures a et b. Sufidpre c

la ligne jaune correspond a la limite eau/gélatine.

Protocole général

Le milieu simulé correspond a la piéce osseuse darla gélatine et recouverte d’eau, telle

gu’étudiée dans I'expérienae vitro (chapitre précédentlLes parametres utilisés sont resumeés

dans le tableau 7. Notons que pour la gélatinedpalonnées fiables ont été rapportées et nous
avons utilisé des valeurs rapportées pour le muddix simulations a 1 MHz ont été
effectuées, selon des valeurs différentes de liglism acoustique rapportées dans la littérature
(0os = 4.7 et 9.9 dB/cm/MHz). Comme toute I'étude estlisée a 1 MHz, les valeurs

d’absorption utilisées sonts= 4.7 et 9.9 dB/cm.
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Densité | Vitesse du| Absorption Conductivité Capacité
[Kg/m?] sondanslg acoustique thermique thermique
[109] milieu [dB/(cm*MHz)] | [W/(m*K)] [J/(Kg*K)]
[m/s] [206] [109] [109]
Os 4.7 [109] et 9.9
. 1908 3476 0.32 1313
(cortical) [130]
Moelle
1029 1435 1.44 [206] 0.28 2666
(rouge)
Gel/Muscle 1090 1547 0.8 [207] 0.49 3421
Eau 1040 1500 0.01 0.28 1700

Tableau 7Valeurs physiques utilisées pour la simulation (&érences sont entre crochets).

Les trois focalisations réaliséasvitro ont été reproduites pour la simulation. Pour chacu

d’elle, on suppose que I'axe principal du faiscalitasonore est perpendiculaire a la surface

de l'os.

Configuration 1 : Focalisation médullaire (profond)

Le foyer nominal (c’est-a-dire le centre de la sphdont un secteur correspond a la surface
émettrice) est contenu dans la moelle osseusdetsiection entre le faisceau ultrasonore et la

surface de l'os est large : les valeurs de presdam fronts d’ondes y sont faibles, et la

défocalisation est importante.

Configuration 2 : Focalisation a l'interface tigsou-os (superficiel)

En placant le foyer nominal a l'interface os-tissau (gel), la tache focale est a la fois dans le

gel et I'os. Dans ce cas, les ondes ultrasonoresosgent pour former une tache focale assez
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proche de la tache focale nominale (c’est-a-direalle obtenue lorsque le tir est effectué dans

un milieu homogéne de basse impédance).

Configuration 3 : Focalisation dans la corticalgdrmédiaire)

La tache focale est dans la corticale, en arriarpétioste. Tout comme dans la configuration
précédente, la surface de I'os est trés procheagmsition du foyer nominal, ce qui est a
I'origine d’'une région focale a hautes pression&¢ades pics de pression toutefois inférieurs
a la configuration 2).

Création du domaine de simulation

La premiére étape consiste a implémenter dans t&lmane géométrie particuliere, a partir
des images anatomiqgues IRM. Un logiciel (Fig. 38)éacréé permettant de mener a terme tous
les pas nécessaires a la création, a partir degesriaCOM, d’'un domaine 3D (discrete) utilisé
dans k-wave pour exécuter les simulations. Cetteepa été réalisée par Paolo Cabras, du

laboratoire ICube.

Le logiciel permet de :

1. Charger le volume d’'images IRMa partir duquel on veut créer le modéle.

2. Sélectionner une région d'intérét(ROI). Cette étape reduit le domaine et donc le
temps de calcul de la simulation. La ROI doit imelia surface active du transducteur
et la cible. Compte tenu des variations d'impédaammuistique importantes en regard
des interfaces (os vs. muscle/gel et moelle), @selution spatiale de 5 points par
longueur d’onde (points per wavelength — ppw) esiseillée. Le logiciel calcule
automatiqguement un nouvel ensemble de coupes mé@raées par interpolation
avec la résolution voulue.

3. Segmentation manuelle des structures d'intérét.Aprés le rééchantillonnage,
l'utilisateur peut naviguer a travers les nouveltesipes, délimiter les différentes
structures (os, moelle, muscle) et leur assigneratiguette.

4. Recalage du transducteupar rapport a la cible. L'utilisateur doit se @asur la coupe
passant par le centre du transducteur (identifiplteun marqueur visible sur I'lRM) et
choisir 3 points sur la section de la surface actigible sur la coupe en question (croix
bleues sur le figure 38b). Deux de ces trois palotgent obligatoirement correspondre

aux extrémités latérales de la section et un &wisipoint est choisi n'importe ou sur la
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section. Un quatrieme point est demandé pour sgraldirection du grand axe du
transducteur. Avec ces informations visuelles etdanaissance de la géométrie du
transducteur, le logiciel crée le modéle 3D (di§cdel transducteur et recale celui-ci
par rapport a la cible préecédemment segmentée.pbthgse de départ est que le
transducteur est toujours orienté selon les axasipaux de I'IRM.

. Sélectionner le volume d’étudell s'agit de I'espace dans lequel les résultatst son
enregistrés (cadre vert sur la figure 38b). Pouitdir la taille des fichiers résultant de
la simulation, k-wave permet de sélectionner urggore limitée dans laquelle les
champs de pression sont enregistrés. L'utilisapmut sélectionner interactivement
cette région. Si aucune région n’est sélectionla@&gion sera tout le domaine (ce qui
génere des fichiers de trés grande taille surtout pne simulation en 3D).
Repositionnement éventuel du transducteur.Cette étape optionnelle donne la
possibilité de changer la position du transducteut en conservant la géométrie du
milieu. Cela peut étre utile pour simuler différemfocalisations.

Réduction du domaine.Lorsque le milieu traversé par les ultrasons estdgene et
présente une faible absorption, on peut imaginetramsducteur « équivalent » plus
proche de la cible. La surface active de ce tractedun équivalent devra étre contenue
dans le faisceau US du transducteur réel et samlda pression doit tenir compte de
'absorption acoustique du milieu que les ondes tomtersé. Le domaine d’étude

correspond alors a I'espace minimal contenanilesttucteur équivalent et le capteur.

Cette étape permet de réduire le temps de simalatio
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Figure 38. Captures d’écran de l'interface grapéigtilisé pour la segmentation manuellg (a

et le recalage du transducteur (b).

Sur la figure b, le cadre vert correspond a la ati@ide. Sur la surface du transducteur sont pl8cé
points de reperes (bleus) dont 2 aux extrémitéls tedisieme sur la surface. Le quatriéme point est

visible ici (violet) puisque ce plan de coupe cep@nd au grand axe.

Parametres de la simulation

A partir des paramétres suivants : ppw = 5; Cél@his US c= 1435 m's Fréquence des US :
f=1 MHz, on calcule la résolution spatialéx:= dy = dz = —— = 2,87.10" m (tableau 8).

f*ppw
NX Ny Nz dx dy dz dt teycle
[px] | [px] | [PX] [m] [m] [m] [s] [s]
Focus 2.87 10% | 2.87 10 | 2.87 10* | 1.4710° | 4.64 10°
262 | 272 | 166
profond
Focus 2.8710' | 2.87 10° | 2.87 10 | 1.4710° | 4.64 10°
o 242 | 306 | 166
superficiel
Focus sous- 2.87 10% | 2.87 10 | 2.87 10* | 1.4710° | 4.64 10°
242 | 288 | 166
cortical

Tableau 8. Parameétres de simulation.

Les valeurs (Nx,Ny,Nz) correspondent a la taillgxels du domaine de simulation utilisé pour cleaqu

configuration. Les autres valeurs correspondentrésalutions spatiale et temporelle de simulation.

Création d’'une image de thermométrie IRM a paréis désultats k-

wave

Afin de pouvoir comparer les courbes thermiquesuldes avec les courbes expérimentales,
nous avons ajouté une étape de post-processingstansa transposer les résultats de la
simulation k-wave dans le volume de résolution aehlermométrie-IRM. Il nous faut tout

d’abord expliquer ce que représente une coupe IRBhaelation avec la discrétisation de
'espace réalisée pour la simulation acousticortgune. Chaque coupe IRM représente

information d’un volume de I'espace imagé (Fi@a3. Une coupe est au centre d’'une portion
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de ce volume (Fig. 39b) qui, dans notre cas, me3bdex 350 x 5 mm. Cette résolution ne

satisfait pas les contraintes de résolution spgafi@ntraintes de Nyquist) nécessaires pour

effectuer les simulations acoustiques. Pour cefaut réaliser une sous-échantillonnage de

image volumétrique IRM comme cela a été précigésda section « Création du domaine de

simulation ». En pratique, on divise le volume degue coupe en plusieurs sous-volumes

(plans oranges, fig. 39c) et, en conséquence, ehampel en plusieurs sous-voxels (Fig. 39¢).

Une fois les simulations acoustique et thermiqueiteées, on récupére les résultats pour

chaque voxel avec la résolution de la grille k-wéig. 39c¢,d). Les différents sous-voxels sont

recomposés afin d’obtenir une coupe de méme résolgpatiale que la coupe utilisée en
thermométrie IRM (Fig. 39f).
Ce sous-échantillonnage spatial est fait de la enarsuivante :

Détermination d’'unsous-ensemble de voxels de I'espace k-wave telés (goient
equidistants entre eux et espacés de la méme raajuer les voxels de I'image de
thermométrie par IRM. Ce sous-ensemble forme uilée gjue 'on nomme « de
rééchantillonnage » (Fig. 39d).

Sur chaque voxel de cette grille, aentre une fenétre 3D (appelée «fenétre de
voisinage » représentée par le volume violet sbiga39e) ayant les mémes dimensions
du voxel des images thermométriques IRM et on talleumoyenne des températures
sur tous les voxels k-wave contenus dans la fee@tiguestion.

Comme I'IRM ne fournit pas de signal dans I'os, sl@ndernier pas de l'algorithme de
sous-échantillonnage, la moyenne est calculée pantecompte des valeurs de
températures des voxels (k-wave) qui n'appartienpas a 'os.

Pour centrer la grille de sous-échantillonnage dangdomaine k-wave, la grille est
placée dans la coupe contenant le foyer nomingleemaniére qu’en 2D, le sommet

de la fenétre de voisinage en haut a gauche ceilawielc celui de la coupe k-wave (cf.
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Fig. 39e) ou la fenétre est 3x3x5 et le point entlBagauche de la grille de sous-

échantillonage est positionné — en 2D — dans lel (2) de la coupe k-wave).

Voxel IRM
"ff%gtwr
Coupes IRN Coupe i
(b)
Fenétre de voisinag Pixel « synthétique »
Talle pixel .
=] V 1 i
- —L—
A \
Grille d Coupes syntrétiques » -- MR-
rille de sous-
(d) échantillonnag () (H)

Figure 39. Pas de l'algorithme de sous-échantibgenpermettant d’obtenir des images de

thermométrie synthétiques a partir des résultatsrdalation thermique k-wave.
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Résultats

Simulation avec k-wave

Les trois configurations suivantes sont étudiées :

* Cas (1) Focalisation médullaire (en profondeur)

» Cas (2) Focalisation a 'interface os/gel (supésfie)

» Cas (3) Focalisation dans la corticale (intermédjai
Pour chaque cas, deux valeurs d’absorption acaues(d.7 et 9.9 dB/cm) sont utilisées. La
courbe thermique est déterminée en regard des pmigs précédemment définis dans la
manipulationin vitro (points rouges 1, 2 et 3 de la figure 40).

a Focalisation profonde b Focalisation supietfe ¢ Focalisation intermédiaire

Figure 40. Image IRM de la coupe passant par lerfogminal du faisceau ultrasonore.

Les structures composant le milieu en question gisibles (gel, os, moelle). Le foyer nominal est
représenté par I'étoile : (a) configuration 1, foywofond médullaire ; (b) configuration 2, foyer
superficiel & l'interface os-gel ; (c) configuratiB, foyer intermédiaire sous-cortical. Les tranps de
mesure sont représentés en rouge (coordonnéegjidentans les trois simulations). Le point 1 est
placé sur la surface de l'os, le point 2 dans l'dedir vers le transducteur, et le point 3 susUgace

de I'os mais latéralement par rapport a I'axe dectsau acoustique (cf. points de mesuresdpgriences

in vitro).
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Simulation avee,,s= 9.9 dB/cm

La simulation reproduit le tir HIFU (tir de 90 syigi d’'un temps de refroidissement de 90 s),

réalisé dans I'expérimentatiam vitro pouraoes = 9.9 dB/cm [130]. Les résultats sont présentés

sous la forme de courbes thermiques (Fig. 41) eade couleurs (Fig. 42).
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Figure 41. Courbes thermiques awgs= 9.9 dB/cm.
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Courbes pour les pixels montrés en Fig. 40 et Bamaupes : « coupe focale » (celle passant paybs f

nominal, colonne du centre), « coupe focal — lobofine de gauche) et « coupe focal + 1 » (coloene d

droite), distantes de 5 mm de la « coupe focakechaque ligne correspond I'analyse d'un point (poi

1, 2 et 3 pour les lignes supérieure, moyenneféti@ure respectivement). Chaque courbe est agsocié

a une focalisation différente : en profondeur (bléu'interface os-gel (rouge), sous corticaleige).
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Figure 42. Images de thermomeétrie pour les 3pirsféndeur — cas 1, interface — cas 2, et sous

cortical — cas 3).

L'échelle de température est saturée a 50 deguéppavoir apprécier la forme et I'étendue de daea

focale.

Ces résultats montrent que :

- Pour les focalisations 2 et 3 (les deux superfidie$), les courbes thermiques et les
températures maximales des points 1 (interface o®lj et 2 (vers le transducteur)
sont sensiblement identiques. Pour ces deux focali®ns, ces températures
maximales sont supérieures a celles obtenues engaat le foyer en profondeur.

- Pour les focalisations 2 et 3, la température du pat 3 (point latéral) continue a
augmenter apres l'arrét du tir (par inertie), alors qu’on constate une baisse de

température avec la focalisation profonde.

Lorsque la focalisation est profonde (cas 1), la aace de chaleur est plus étendue

latéralement (point 3).
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Simulation avee,,s= 4.7 dB/cm

La méme simulation est réalisée awge= 4.7 dB/MHz [109] sans modification des autres

parametres (Fig. 43).
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Figure 43. Graphique représentant les évolutions température pour les pixels montrés en
Fig. 40 et pour 3 coupes « adjacentes », ayet.7 dB/cm.

Chaque courbe est associée a une configuratiooydu différente : en profondeur (bleu), a l'intexda

os-gel (rouge), sous corticale (jaune).

Ces résultats montrent que :
- les courbes thermiques aveaos = 9.9 et 4.7 dB/cm présentent des similitudes :

o les températures maximales se trouvent dans la coepocale ;

o la largeur de la zone superficielle d’échauffemengst plus grande avec la
configuration 1 : avecaos = 4.7 dB/MHz/cm, on constate méme une T ax
latérale supérieure avec une focalisation profondeomparativement aux
focalisations superficielles (inversion des pics gimiques)
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o il existe un retard (modéré) de I'élévation thermigie du point 3 pour les
focalisations superficielles (cas 2 et 3) ;
- les températures maximales avegos = 4.7 dB/cm sont inférieures a celles atteintes

avecaos = 9.9 dB/cm.

Comparaison de la simulation k-wave et de la thengtae-IRM

L’outil de simulation est comparé a la thermomépae IRM (PRFS), dont les résultats ont été
présentés dans la sectiam vitro. Les mesures par thermométrie montrent également u
échauffement latéral plus important dans le catadeonfiguration 1 ainsi qu’une discréte
inertie thermique pour les configurations 2 et §(B4 et fig. 25-27 également). En revanche,
la T°C max en surface est obtenue avec la focalisarofonde (courbe bleue, cas 3), ce qui
est discordant avec les données de la simulatietie @iscordance peut s’expliquer par une
mauvaise connaissance de I'absorption acoustiqliesiet possiblement aussi au manque de
résolution spatiale de la thermométrie. En effeaque pixel de I'image de thermométrie
représente I'information de température d’une ud@é/olume du milieu en question (voxel),
dont la taille est de 2.7 x 2.7 x 5 mm. La valéna@rinique mesurée dans le pixel est une valeur
moyennée du voxel et ne prend pas en compte |ethpesvariations thermiques intra-voxel.
Ces graphiques correspondent aux résultats préss@parément pour chaque configuration dans le

chapitrein vitro (fig. 25-27).
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Figure 44. Evolution des températures déterminéeshermométrigRM pour les trois poin

de mesure et les trois configurations de tir.

Pour remédier a ce dernier probléme, une imageatmbmeétrie aux dimensions égales
a celles de la thermométrie IRM a partir des réssille simulation a été créée (cf. matériels et
meéthodes). Cette méthode permet d’obtenir, a paesr résultats k-wave (Fig. 45, ligne du
haut), des images qui ressemblent plus a des intgiermomeétrie (Fig. 45, ligne du bas).
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Figure 45. Exemples d'images de thermométrie «&fitjues » (en bas) obtenues a partir des
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résultats des simulations thermiques k-wave (et) fpauroos = 9.9dB/MHz/cm.

Les résultats sont montrés pour la coupe passaniepfoyer nominal et pour les différentes

configurations du transducteur par rapport a lazs (1 & droite, cas 2 au centre et cas 3 a gauche).

Une fois I'image de thermométrie synthétique obéefitig. 45 — ligne du bas), les points
de mesure ont été adaptés a la nouvelle disciétis#e I'espace (point rouge sur la figure 45).
Les évolutions correspondantes a ces trois paiatsformés sont montrées sur la figure 46.
Les résultats des configurations 2 et 3 étantgréshes, seuls ceux de la configuration 2 sont
représentés pour en améliorer la lisibilité. Cegpgigues montrent pour 3 coupes adjacentes
les évolutions des températures des 3 voxels darmebkoisis pour les deux discrétisations de

'espace : synthétique (nommée « MR-like ») et krava
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Figure 46. Graphiques montrant les évolutions dg&ature dos = 9.9 dB/cm) des 3 voxels
de mesure (point 1, 2 et 3) pour 3 coupes adjaseateles deux discrétisations de

'espace décrites : synthétique (hommée « MR-liketk-wave.

Comme on pouvait s’y attendre, les températuresRdikke » sont inférieures ou égales
aux températures de la simulation k-wave. Cecigdigue par I'effet de moyennage d’autant
plus visible que les gradients spatiaux de tempggatont élevés (e.g. : point 1 du cas 2 avec
le foyer a l'interface os-gel). Dans le cas 1, agurface de I'os est chauffée de maniere plus
homogene, les évolutions thermiques, en considdiiétentes tailles de voxel, présentent des
différences trés légéres (cf. courbes bleues diguae 46). L'exception a cette tendance est
représentée par la température du point 3 powdele foyer a I'interface (ligne rouge, fig. 46).
Dans ce cas, la température est supérieure aestiteée avec les simulations : la fenétre de
voisinage centrée dans le voxel du point 3 peltireaes voxels contenant l'intersection entre
le faisceau ultrasonore et la surface de I'osgsttémpératures sont plus élevées.

Dans I'ensemble, on constate que, méme aprés lemage, les tendances décrites
auparavant sont confirmées et qu’en méme tempsuie-échantillonnage tend a approcher les
valeurs de température entre les différentes cordtgns de tir. Cette constatation peut mener
a plusieurs effets indésirables. Par exemple, dacess ou la température présente des pics tres
hauts, I'effet du moyennage se fait plus importdattelle sorte que la thermométrie-IRM

pourrait relever des températures éloignées deergérature réelle hypothétique, ou la
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température mesurée avec la résolution spatialave)est de 11%, alors que celle mesurée
par la thermométrie (synthétique) IRM est de°60(cf courbe rouge de la figure 46 — ptl —
coupe focale). Les conclusions quant a I'influededa position du foyer sur I'évolution de la
température a la surface, sont alors difféerentas pourrait dire, par exemple, que viser a
l'interface provoque des élévations thermiques plogérées qu’en visant en profondeur : cela
ressort bien dans la figure 47 ou le pic de tenmpégalu « point 1 — coupe focale » pour un tir
a linterface aveaos = 4.7 dB/cm (courbe jaune) est inférieur a celoieau en tirant en
profondeur apres sous-échantillonnage (cf. couldagel.

Encore une fois, cela dépend du coefficient d’'gtitsmm acoustique de l'os. Si le
coefficient est élevé (Fig. 47a), le pic de tempdm et le gradient seront élevés et, en
conséqguence, l'effet du moyennage plus importamttelkanche, compte tenu des différentes
valeurs des T°kax0Obtenues avec les différentes configurationp(tfond versus superficiel),
le sous-échantillonnage ne modifie pas les relatarire les courbes des différents tirs. Avec
une valeumsinférieure (4.7 dB/cm), les pics et le gradienttspale température sont moins
marqués. L'opération de moyennage ne change pedrd’ale grandeur des températures
maximales, mais a tendance a rapprocher (vers $¢ lea courbes de température des
différentes configurations avec les risques quediagions entre elles puissent se modifier (Fig.
47b).
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Figure 47. Evolution thermique pour un point proale la surface (point 1) pour les
configurations 1 (foyer profond, courbes rougeleti®) et 2 (foyer superficiel, courbes jaune
103



et violette), avant (« kwave ») et aprés (« MR-#eous-échantillonnage et pour deux valeurs

de Oos.

Ces considérations qui s’appuient sur les simulatioexpliquent certaines
incongruences entre simulation et thermométrie fRkhme, par exemple, les différences dans
les valeurs des températures estimées ou encoverkion des températures maximales a la
surface Si on compare, aprés sous-échantillonnage, lesrbesude thermométrie
synthétique avec celles de la thermométrie IRM .(EBi@), on voit que les tendances, les
relations d’ordre entre les courbes et les valdasstempératures maximales sont mieux suivies
gu'auparavant. Le positionnement de la grille etdefficient d’absorption acoustique restent
des inconnues qui, en s’ajoutant au bruit de laungegar IRM, font que le suivi (i.e. relation
d’ordre, tendances, valeurs atteintes) n’est phéremt pour toutes les configurations de tir et
pour tous les points. Un exemple clair est lié malations d’ordre des températures maximales
a la surface pour les différentes configurationstideLa figure 48 montre qu’avec la
thermométrie synthétique, les pics thermiques alsteavec la configuration 1 (profondeur)
sont supérieurs a ceux de la configuration 2 (iatet) en répliquant bien la tendance révélée
par la thermométrie IRM. En revanche, selon lantwenétrie synthétique c’est avec la
configuration 3 que les températures les plus Basdat atteintes (cf. Fig. 48-49), confirmant
les résultats de la simulation et contredisant aauba thermométrie IRM.

Dans certains cas, les valeurs retrouvées paetanimétrie sont différentes de celles
obtenues en thermomeétrie synthétique. Cela rerfitildifle choix du meilleur coefficient
d’absorption pour caractériser I'os utilisé. Lasdances ressorties des simulations et le fait que
les courbes relatives a la thermométrie IRM sosenivent comprises entre les deux courbes
synthétiques avedos = 4.7 dB/cm etios = 9.9 dB/cm semble suggérer que I'os en quesiion a
un coefficient d’absorption compris entre ces deabeurs. Enfin, la simulation génére des
courbes latérales (coupes focales +/- 1, cf fig.48l 46) symétriques, ce qui n’est pas le cas
avec la thermométrie IRM. En effet, il est impossitle s’assurer que le faisceau ultrasonore
soit parfaitement perpendiculaire a la surface’olg ket d’autre part, la symétrie de part et
d’autre du plan focal peut étre mise a mal paréwentuelle courbure de la surface osseuse a

laquelle s’ajoutent des aspérités de surface paungracter le comportement des ultrasons.
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Figure 48. Comparaison de I'évolution de tempéraguntre thermomeétrie IRM et thermométrie

IRM « synthétique » avec deux valeurs d’absorpsiooustique de I'os.

Configuration avec foyer nominal grofondeur (courbes bleues) et lanterface os-gel (courbes

rouges).

Figure 49. Comparaison de I'évolution de tempégraguntre thermomeétrie IRM et thermométrie
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IRM « synthétique » avec deux valeurs d’absorptiooustique de I'os. Configuration avec

foyer nominal emprofondeur (courbes bleues) dans la corticale(courbes rouges).
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Discussion

Les variables étudiées dans ces deux simulatiosgjgn du foyer et valeur du coefficiemds,

modifient les courbes thermiques.

Position du foyer

Dans les configurations 2 (foyer superficiel) €fd/er sous-cortical), le faisceau ultrasonore
traverse I'os a proximité du foyer. Il en résulesdressions élevées dans la corticale, d’ou
I'élévation plus importante des températures co@staavec les deux simulations, la source de
chaleur étant proportionnelle a I'absorption duignilet a la pression au carré. Dans le cas du
foyer en profondeur (configuration 1), I'intersectidu faisceau ultrasonore avec la surface de
I'os est plus étendue que dans les deux autreOrasonstate un échauffement latéral plus
important (dans les directions perpendiculaire’sxéel principal du faisceau). Avegs = 4.7
dB/cm, la température latérale est supérieurd@abtenue avec les focalisations superficielles
bien que celles-ci permettent des élévations tlipres superficielles dans I'axe de la focale
bien plus élevées. Cette constatation peut s’exptigpar la défocalisation des ultrasons,
conséguence du changement d'impédance du miliesirm@me que la pression du front d’'onde
n’est pas encore élevee. La position du foyer enflur I'élévation thermique latérale : lorsque
la source de chaleur superficielle est intensertipelle, on observe un retard dans I'élévation
de la température pour le point placé latéralendebdxe focal (point 3). L'os, conducteur
thermique, évacue I'énergie thermique par diffusidd@me si cette élévation est ici tres faible,
cet aspect ne doit pas étre négligé dans la ptatidh d’'une intervention car des structures
sensibles trés proches de I'os pourraient subiréii@gtions thermiques bien que situées a
distance du faisceau. Cet échauffement a distagwetputefois étre moins marqurévivo en
raison de la déperdition thermique des tissus pdugion.

Coefficient d’absorptiomios

La valeur du coefficient d’absorption acoustiquel'’ds aos rapportée varie d’'une étude a
'autre. Comme cela a été décrit dénpremiere partid’os temporal a fait I'objet de multiples

études acoustiques [95], [208], [209]. En 1978, &/fapporte un coefficient d’atténuation pour
I'os temporal de2.8 dB/cm/MHz [210]. Pinton et al [95] se sont intéressés adiatation des
ultrasons traversant la voQte, en concluant quihaation est minoritairement de I'absorption

(donc de I'échauffement) et principalement de feexéon et de la diffusion. Il détermine un
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coefficient d’absorption longitudinal de 2.7 dB/etnde cisaillement de 5.4 dB/cm, en évaluant
le coefficient d’atténuation 43.3+0.97 dB/cm Dans les tables de Kayle et Laby [211], le
coefficient d’atténuation de la vodte est de 90@nNp 3MHz @6 dB/cm) et de 180 Np/m a 1
MHz (15.6 dB/cn) pour I'os trabéculaire. Comme on I'a vu, les piégs physiques de 'os
ont également été étudiées dans le but de déterrandensité osseuse par technique
ultrasonore pour le diagnostic d’ostéoporose [1RB3].

Ainsi, les écarts des valeurs rapportées dangédaaliure, et ceci uniquement pour I'os
sain, sont considérables. Certaines valeurs dégdar I'os peuvent correspondre a celles de
I'air pour d’autres auteurs. Ces difféerences petggxpliquer par les méthodes de mesure
mais aussi par les variations de composition desest®s. Par ailleurs, aucune valeur de
coefficient d’atténuation d’os tumoral n'a été ragpe dans la littérature. Or, comme on le
verra dans la quatrieme partie, les aspects scaploigues sont a prendre en considération car
ils traduisent des variations des propriétés de (fimégularité, infiltration tumorale) pouvant
modifier le comportement des HIFU. Pour cette étddesimulation, nous avons choisi des
valeurs intermédiaires de 4.7 et 9.9 dB/cm, dgjpaeées dans la littérature [109], [130]. La
valeur du coefficient d’absorption osseuseinfluence directement l'intensité de la source de
chaleur et |la pression des ondes ultrasonoresayarsent I'os. En réduisant sa valeur de moitié
environ, on obtient une diminution de la tempémtmaximale de 48% pour la focalisation
profonde, du 85% et 77% pour les focalisations digoelle et sous-corticale respectivement.
D’autre part, le pic thermique en surface n’est @atenu pour les mémes focalisations : pour
aos = 9.9 dB/cm, la température maximale est obtemee & foyer a I'interface os-gel alors
gue pour aveoos = 4.7 dB/cm, I'élévation thermique est maximalsstpe le foyer est sous-
cortical. En revanche, on constate dans les demxlaiions un échauffement latéral lorsque le
foyer est en profondeur. L’absence de consensugsualeurs de coefficient d’absorption de
I'os complique le travail de simulation, d’autati que ces valeurs peuvent encore variées
davantage avec I'os tumoral ou la sclérose péfimida I'OO. Si I'atténuation d’un tissu peut
étre déterminée expérimentalement, son absorpgtarstituant une partie de I'atténuation et

contribuant a I'’échauffement, est plus difficiléiacriminer.
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Conclusion

La simulation thermique, bien que chronophageymestétape essentielle dans la planification
d’'une ablation HIFU. Il faut toutefois en connaites limites. En effet, I'exploitabilité des
résultats dépend fortement de la connaissance dffiatent d’absorption de l'os et de la
géométrie du milieu traversé par les ondes ultrasm Nous sommes parvenus a valider
qualitativement des simulations « personnaliséas »un échantillons osseux, bien que ses
caractéristiques acoustiques soient inconnues. seeait de méme pour une tumeur osseuse a
traiter, dont les valeurs des coefficients d’ab8omsont susceptibles de varier d'un patient a
l'autre. La simulation reproduit assez fidelemes# Valeurs obtenues expérimentalement par
thermométrie-IRM. En outre, toujours grace aux lsutie simulation, nous avons montré
comment la thermométrie peut mener a des erregkaliation importantes en présence des
fortes gradients spatiaux de température. Enfimgthuction du domaine permet de réduire
considérablement le temps de calcul : par exempld;, une seule configuration, il faut 35 min
versus 2h41 sans réduction de domaine. La simalagoprésente donc comme un outil de
préparation au tir HIFU intéressant. Son applicatpmur I'ablation d’'une lésion osseuse

(volume d’étude plus complexe que celui étudiédoi} encore étre évaluée.
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Quatrieme partie

Etude de faisabllité clinique

Cette derniere partie contient tout d’abord unelysearétrospective des cas d’ablation
thermique réalisés dans le Service d’Imagerie wetgionnelle de Strasbourg (article publié
dansint J Hyperthermiq L'objectif est d’évaluer la faisabilité d’'unelabon HIFU dans ces
situations concretes. Une partie de ces cas némasane protection de structures sensibles,
situées a proximité de la source de chaleur. Qertdientre eux peuvent étre traités par HIFU,
si la protection est conservée. En conséquendedééde I'impact d’aiguilles de différents
diameétres (utilisées pour la dissection ou la meseplace de thermometres) sur la distribution

des ondes HIFU terminera cette partie.
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Ablation par HIFU des ostéomes ostéoides et des
meétastases osseuses : étude de faisabilité agestoas

traités par ablation thermique invasive

Matériel et méthodes

Tous les cas de lésions osseuses traitées paroablaermique mini-invasive entre le 01
octobre 2014 et le 01 juin 2017 dans le Serviced{erie Interventionnelle de Strasbourg ont
été inclus. Le Centre de Recherche Clinique awdhigilisation des données médicales des
patients qui ont donné leur consentement pour l@tgiion des images. L’anonymat des
patients a été préserve et les principes de laabs@mn d’Helsinki ont été respectés. Dans notre
Unité, tous les ostéomes ostéoides (OOs) adresséstraités. Les patients souffrant de

métastases osseuses nous sont adressés par legoespour 3 indications majeures :

» Patient polymétastatique hyperalgique (malgré hgalgiques +/- la radiothérapie) :
traitement palliatif par cimentoplastie d’'un ou gikurs sites douloureux ;

» Patient oligométastatique (1 a 3 sites atteint&®¢ @u sans douleur : traitement ablatif ;

» Patient présentant une ou plusieurs lésions lysiqagec risque fracturaire :

consolidation par cimentoplastie parfois précédeealablation.

L'orientation exclusive vers le radiothérapeute tpgexpliquer par un état général ne
permettant pas un traitement mini-invasif (contréi¢ation a I'anesthésie ou au traitement
percutané€). Les patients présentant une instalbgeuse ou une menace neurologique
(compression médullaire) sont adressés au chiruggierr décompression ou stabilisation. En
somme, nous avons estimé que les patients in@gipbur I'ablation invasive le seraient
€galement pour une ablation HIFU, ceci pour les ggraisons.

171 Iésions osseuses (158 patients) ont été tyaatéablation thermique. Seuls les OOs
(n=52) et les métastases osseuses (N=115) ontnéldsi 4 patients présentant un
chondroblastome (1), une ostéoblastome (1), unedufibreuse solitaire (1) et une Iésion sans
cellule tumorale retrouvée (1) ont été exclus. Atalt 167 Iésions (154 patients) ont été
analysées. Les tumeurs étaient localisées darhesrou le sacrum (54), le pelvis (43), les

membres (50), les cbtes (17) et le sternum (3).mzdrice, le volume, la localisation,
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'environnement anatomique des lésions, la né&eskilne thermo-protection des structures
adjacentes et d’une consolidation, la présence ahstacle physique aux US, ont été évalués.

A partir de cette analyse, il impossible de corelaiune quelconque efficacité des HIFU.
En revanche, les possibilités et éventuelles difiis d’application des HIFU peuvent étre
précisées. Cette faisabilité dépend notamment degriptés acoustiques du transducteur
(fréquence, focale, ouverture). Un transducteur 1de cm de diamétre et de focale,
correspondant aux parametres habituels des traesadsiatilisés pour I'ablation des Iésions
osseuses, a été choisi. En raison des problemfesalesation [212], les Iésions de plus de 12
cm de profondeur ont été exclues. Ainsi, trois $yge Iésions ont été individualisées :

(a) Lésions pouvant étre traitées par HIFU seulgFigs. 50, 51). Aucune structure

sensible ne risque d’étre lésée et il n'existePabstacle physique aux US. Pour ces

cas, aucune hydro/carbo-dissection ou mesure thaeinvasive n'a été réalisée ;

Figure 50. OO, groupe (a).

(a) Scanner (coupe sagittale) d’'un OO situé au niveaucal fémoral (cercle). Le nidus est
discrétement sclérotique. Aucune structure au conta doit étre protégée (groupe (a)). L
correspond au diamétre du transducteur (L/2= 50 etnd) a la distance ente la peau et le point
focal (d=61 mm). Le plan perpendiculaire a d ettenant AB est montré dans la vignette : dans
ce cas, l'obstruction du faisceau par le grandhtnater est de 12%. (b) Ablation laser de I'OO
(scanner, coupe axiale). Une aiguille de 14-gasgeatdisée pour atteindre le nidus. La fibre laser

est introduite dans une aiguille 18-gauge en chaxia

111



Figure 51. Métastase, groupe (a).

(a) Métastase mixte de la scapula (scanner, coxipéel (group (a)). L (100 mm) correspond au
diameétre du transducteur et d a la distance enpeiht focal et la peau (d=18 mm). (b,c) Coupéttdg
(b) et coronale (c) montrant I'ablation par cryotige de la Iésion. L’hypodensité autour de laoksi
correspond au glacon.

(b) Lésions pouvant étre traitées par HIFU en associantine protection et/ou

complétant par une consolidation(Figs. 52, 53). La lésion est accessible comme pou

le groupe (a), mais les HIFU peuvent potentiellememdommager les structures
adjacentes. Les aiguilles spinales (18 a 22-gadgegnt étre ajoutées pour protéger
ces structures (dissection) ou pour placer un therétre. Si de I'air ou du liquide est
susceptible d’entrer dans le faisceau ultrasonereas n’est pas considéré comme

réalisable. Les lésions devant étre consolidées tks suites de I'ablation entrent

€galement dans cette catégorie ;

Figure 52. OO, groupe (b).

(a) OO situé au niveau processus articulaire d®it.5 (group (b)). Le nidus est sclérotique. Ce cas

nécessite une protection de la racine nerveusestamf®ramen (F pour dissection foraminale) et dans
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le canal lombaire (E pour dissection épidurale)laSiempérature intranidale doit étre de 60°C, la
température foraminale et épidurale est suscepfiblteindre 45°C et d’'endommager les racines. La
trajectoire des aiguilles de dissection est reptégepar les fleches en pointillés. L correspond au
diamétre du transducteur (100 mm) et d a la distgmeau-focale (66 mm). (b, c) Ablation par

cryothérapie de la Iésion (scanner). La sondengéstduite en coaxiale dans une aiguille de 15-gauge
(b, fleche) et des aiguilles de 18-gauge sont pkan épidural (b) et foraminal (c) (fleches en
pointillés).

Figure 53. Métastase, groupe (b).

(a) Scanner d'une métastase sclérotique iliaquesl&@e (group (b)). L correspond au diametre du
transducteur (100 mm) et d a la distance peauddd@l0 mm). (b,c) Scanner montrant la cryoablation
de la lésion (sonde introduite en coaxiale dansaigeille 14-gauge). Une dissection (b, fleche en
pointillés) du nerf sciatiqgue (étoile) et de l'attiation coxo-fémorale (c, fleche en pointillésgta

réalisée. Le liquide dissection (croix) contient groduit de contraste iodé pour une meilleure

visualisation.

(c) Lésion ne pouvant étre traitées par HIFU(Figs. 54, 55). Une lésion entre dans cette

catégorie si une ou plusieurs des conditions stegasont présentes :

- Présence d’un obstacle acoustique obstruant delpl@®% le cone ultrasonore ;

- Profondeur de la Iésion>12cmou<1cm;

- Lésion entourée d’'une épaisseur osseuse de plL3 chen ;

- Présence de structures sensibles situées a mansnaeée la limite externe de la Iésion,
sans possibilité de protection invasive.
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Figure 54. OO, groupe (c)

(a) OO situé dans le pédicule gauche de C4 (scarneorrespond au diameétre du transducteur (100
mm) et d a la distance peau-focale (30 mm). Darsasela racine C5 gauche dans son foramen doit
étre protégée, ce qui est impossible en raisoriededmbrement du transducteur (group(c)). (b, c)

Ablation par laser de I'OO (scanner): un thermométiséré dans une aiguille 18-gauge est dans le
foramen (b, fléeche) et une autre aiguille 18-gaueyenet de place I'extrémité de la fibre laser autree

du nidus (c, fleche).

Figure 55. Métastase, groupe (c)

(a) Scanner montrant une métastase ostéolytiquéeséallipse). En raison de la localisation profnd
de la lésion et de l'interposition du canal sa8§dt des foramens sacrés (étoiles), la Iésiort pas
accessible a un traitement par HIFU (groupe (g)c{iScanner montrant I'ablation par cryothérapie
avec une infiltration des foramens sacrés (b) gtis® en place de la sonde en coaxial dans unieigu

14-gauge par un abord latéral.

Les OOs entourés de réaction sclérotique ne sergysiématiquement exclus. Comme

on I'a vu fpremiere partig la capacité de chauffer le nidus dépend dendectivité thermique

de I'os péri-lésionnel [113]. Une épaisseur de maoi@ 12 mm permet d’envisager une ablation
HIFU, en adaptant les paramétres acoustiques dsduateur [102], [213]. De méme, une
obstruction partielle du faisceau ultrasonore njgas rédhibitoire, car il est possible de
désactiver certaines cellules (efficacité consep@@ une désactivation de moins de 20 %
d’'apres [177]).
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Résultats

Sur les 167 Iésions, 67 (40.1%) auraient pu éigctrs par HIFU seul (groupe a), 60 (35.9%)
avec une dissection ou consolidation (groupe )0e{24%) n’étaient pas accessibles a un
traitement par HIFU (groupe c) (Fig. 56 et 57).rhajorité des lésions pelviennes (42; 97.7%)
et des membres (47; 94%) auraient pu étre traitaeklIFU, alors que une ablation HIFU n'a

pas été jugée possible dans 36 des 54 |ésiondempift®.6%). La profondeur moyenne des

Iésions (distance peau-corticale osseuse) ét&0de-/-28.4mm.
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Figure 56. Classification des métastases et O@snetion de la faisabilité de I'ablation HIFU.

Pour le groupe OOs (n=52), 26 (50%) appartenaiergraupe (a) et 17 (32.7%) au
groupe (b) (Figs. 56 et 57). La dissection étailisée pour protéger le cartilage articulaire (13;
76.4%), une racine nerveuse/un nerf (2; 11.8%)aomobelle épiniére (2; 11.8%). Aucune
consolidation n’a été effectuée. Le volume moyen@Os des groupes (a) et (b) était de 0.56
cm®. Les matrices étaient sclérotiques (19; 44.2%igues (15; 34.9%) ou mixtes (9; 20.9%)
(Fig. 58). L’épaisseur moyenne de l'os sclérotiguenormal entourant le nidus et dans le

faisceau ultrasonore était de 2.5 mm (rang 0-12.mm)
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Figure 57. Classification des lésions en 3 catégquour les métastases et les OOs.

Catégories : (a) lésion accessible a une ablatlB/ideule; (b) Iésions accessible a une ablatidfiHI

avec dissection et/ou consolidation; (c) lésiordessible a une ablation HIFU.

Pour le groupe métastase (n=115), 41 (35.7%) dtaiensidérées éligibles a une

ablation HIFU seule (groupe (a)) et 43 (37.4%) awee hydro-dissection et/ou consolidation

(groupe (b)) (Figs. 56 et 57). Concernant les l&sidu groupe (b), 34 ont été disséquées pour

protéger une nerf/racine nerveuse (26; 76.5%), telim épiniére (5; 14.7%), ou une

articulation (3; 8.8%). Sept ont été consolidéesiif@entoplasties et 3 enclouages) et 2 ont été

traitées par dissection et consolidation. Le volummyen des lésions des groupes (a) et (b)

étaient de 71.9 chet les matrices étaient sclérotiques (13; 15.5¢6Ues (37; 44%) ou mixtes
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(34; 40.5%) (Fig. 58). L'épaisseur moyenne de Bogourant les lésions accessibles a une
ablation HIFU cible était de 2.1 mm (rang 0-25 m@latre Iésions présentant une épaisseur
de plus de 12 mm n’ont pas été exclues car I'erpatsé était lytiqgue: dans ces cas, la cible
douloureuse était une partie profonde de la mé&as&il cas ont été placés dans la catégorie
(c) en raison de la présence de structures nerveitsees dans le faisceau ultrasonore et ne
pouvant pas étre protégées (30), et la présence dbstruction physique que constituerait

I'interposition d’une aiguille de dissection etlapiide injecté qui pourrait obstruer le faisceau

ultrasonore (1).

TUMORAL MATRIX
W Metastases 0O0s
37

19
15

sclerotic lytic

Figure 58. Densité des métastases et des nidu®@ss(sclérotiques, lytiques ou mixtes)

classés dans les catégories (a) et (b).

L’obstruction partielle du faisceau ultrasonoretgieésent pour 8 OOs et 6 métastases :
11 cas pour lesquels I'obstruction était <20% oidt éonsidérés comme potentiellement
traitables par HIFU et 3 cas avec une obstruct@d% (29%, 32% and 50%) ont été classés
dans la catégorie (c) mais pour d’autres raisotmhdiruction partielle (Fig. 50) est distinguée
de I'obstruction considérée comme totale en calgslen profonde sans acces possible (Fig.
55): ces derniers cas ont été placés dans la cadgp

Discussion

En analysant les tumeurs osseuses traitées pdioakilavasive, nous estimons que 50% des
OOs et 35.7% des métastases étaient accessiblas ablation HIFU, sans nécessité de

dissection ou consolidation. Les auteurs d’uneettelfaisabilité d’ablation HIFU des tumeurs
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pédiatriques estiment que 64% des sarcomes et 28%ediroblastomes auraient pu étre traités
par HIFU [214]. Les Iésions les plus accessibleseét les Iésions des membres. Le volume
moyen tumoral était de 173.6 epour les sarcomes et 176.7%quour les neuroblastomes, soit
environ 2.5 fois plus que le volume moyen des niéas osseuses de notre série. Dans cet
article, les lésions rachidiennes étaient excldesis n'avons pas exclu ces localisations pour
3 raisons : tout d’abord, dans deux publicatiomemées, les localisations rachidiennes [102] et
sacrées [221] étaient considérées comme traitphlddIFU et les localisations sacrées ont été
inclues dans une série [170]. Ensuite, les lésiadsidiennes peuvent étre traitées par ablation
thermique mini-invasive en utilisant des techniqdesprotection qui peuvent étre proposées
pour I'ablation HIFU, bien que des contraintes sép@ntaires s'ajoutent. Enfin, toutes les
Iésions rachidiennes ne doivent pas étre excluasectines localisations (épineuse, processus
articulaire) sont potentiellement traitables paFH)] et présentent les mémes contraintes que
certaines localisations sacrées postérieuresyelg@uvees dans les études cliniques.

Ainsi, en analysant les localisations rachidiergtesacrées, seulement un tiers d’entre elle ont
été retenues comme candidates a une ablation HiFallpart d’entre elles avec une protection
thermique foraminale ou épidurale. Comme on l'alaas la premiére partie, les auteurs d'une
étude préclinique portant sur un cadavre (Thiel sofbalmed cadaver) montrent I'obtention
de température > 60°C dans le disque et le comiébral sans dépasser 45°C dans I'espace
épidural. Ces résultats demandent confirmation daestudes animales et cliniques [161].
Une obstruction partielle du transducteur par ustate physique (0s) était présente dans 14
cas dont 11 avec une obstruction < 20% et consdiré&e fait comme traitables. En effet, les
cellules obstruées peuvent étre désactivees aible obstruction peut étre compensée par une
augmentation de la puissance, I'os étant par aflleapidement chauffé compte tenu de son fort
pouvoir d’atténuation [168], [215]-[217]. Les simatibns doivent inclure les obstacles
éventuels sur le faisceau ultrasonore pour addptguuissance de tir [218]-[220]. Les
techniques de protection mini-invasive permettéatiginenter les possibilités d’ablation par
HIFU. Dans notre série, nous estimons que 32.7%0@s et 37.4% des métastases pouvaient
étre potentiellement traitées par HIFU avec cehkriggies complémentaires. L'intervention
devient invasive, quoiqu’uniqguement avec des degide petit diametre (18 a 22-gauge), mais
avec toutefois la nécessité d'un environnement aipige. En termes de consolidation, la
cimentoplastie ou I'enclouage pourraient étre séalidans un second temps ou immédiatement
apres pour réaliser une seule intervention en tardfipar ailleurs de la présence de I'équipe

d’anesthésie. Cela étant dit, I'ablation HIFU étaélisée sous IRM, le patient doit étre
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transporté dans une salle avec scanner ou cageupgur la consolidation. Les aiguilles de

dissection et/ou une fibre thermique sont placégsraximité immédiate des structures

nerveuses/articulaires a préserver [221], [222)f@ctuant la balistique des aiguilles spinales,
l'opérateur devra tenir compte du trajet du faiscedtrasonore [145]. Des interférences
géneérées par I'interposition du liquide injectétp@@me rendre I'ablation irréalisable.

Cette étude n’a pas la prétention d’affirmer unelgonque efficacité des HIFU sur les
Iésions osseuses analysées ici rétrospectiverhsiagit de réfléchir aux contraintes inhérentes
a la technique (en particulier 'encombrement dangducteur) et aux Iésions (localisation,
taille, qualité de I'0s). Les possibilités d’'undathon HIFU ont été étendues en proposant les
techniques invasives de contrble thermique desctsties sensibles. Cela est possible
uniquement pour un transducteur libre sur la péaom applicable pour un transducteur inclus
dans la table de I'IRM [223]. D’autre part, les mements respiratoires n'ont pas été
considérés, en particulier pour les lésions costdles tirs doivent tenir compte du rythme
respiratoire pour un maximum de précision. La Vatitin « high jet » pourra étre une solution
mais cette technique de ventilation & haute frécgieriest pas disponible sous IRM [224].
Enfin, un transducteur de 10 cm de diametre (talésndard pour le traitement des Iésions
osseuses) a été proposé pour évaluer I'encombremaais il est eégalement possible
d’envisager des transducteurs de taille et de &écm différentes permettant une ablation
optimale de la Iésion cible.

En conclusion, 50% des OOs et 35.7% des métadtasges dans notre Unité par des
techniques mini-invasives sont susceptibles de @io@tre traitées par HIFU. En ajoutant la
possibilité d'une protection invasive de structusessibles au contact des cibles et d’'une
consolidation, un tiers de cas supplémentairesqreldtre également traités par HIFU. Ainsi,
nous nous sommes intéressés a I'impact éventuakdiiguille de dissection placée dans le

cbne ultrasonore, ce qui est présenté dans lazarntrante.
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Evaluation de I'impact d’'une aiguille de dissectsur
la distribution des US

Introduction

Les indications d’ablation thermique percutanée ssat élargies notamment grace au
développement de techniques de contrble thermigueigsection des structures sensibles et/ou
mesure thermique a leur proximité [20]. Lorsquedéient est sous AG, les nerfs susceptibles
d’étre lésés peuvent également étre stimulés poucomtréle en temps direct de l'influx
nerveux [23]. Les diametres des aiguilles de digseou contrdle thermique varient entre du
22-gauge (injection d’eau ou de €)@ 18-gauge (association injection d’eau et fibezmique
dans l'aiguille). Les variations brutales d’'impédarZ dues a l'interposition de matériaux sur
la course des US peut considérablement perturbeartagraphie thermique, avec le risque
d’échauffement a leur contact [145], tout en dinaimul’efficacité du traitement. Pour les
transducteurs HIFU librement posés sur la peastipossible de positionner ces aiguilles, en
tenant compte de I'encombrement de la sonde. Callgpsuvent traverser le cone ultrasonore
et ainsi perturber la distribution des US : cesnéwelles perturbations ont été évaluées en
utilisant des aiguilles de diametre variable, ptscdevant un transducteur sphérique mono-

élément.

Matériels et méthodes

Un transducteur plat pulse-echo mono-élément déiz [diamétre D = 23 mm ; rayon focal f

= 100 mm ;X = 1.48 mm) est placé dans un bain d'eau (Fig. B8)tache focale de ce

transducteur a un diametge= A% = 6.3 mm. Le champ proche du transducteur s’ésemd

N = Z—; = 8.9 cm. Un hydrophone est placé dans 'axe (dransducteur a la limite de champ

proche, a 9 cm du transducteur. L’hydrophone eb¢ i@ un bras motorisé qui balaie

latéralement le plan (x,y) perpendiculaire au fa@cultrasonore.
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Aiguille (ici 18G)

Hydrophone

Eau dégazée

Transducteur

Figure 59. Dispositif expérimental.

L’aiguille testée est placée de biais, & 3 mm Hdgdfophone, relié a un bras motorisé qui effectue u
déplacement pas a pas dans le plan (x,y) perpdaue&au tir ultrasonore. Le déplacement du bras
motorisé est schématisé en haut a gauche de I'image

Quatre aiguilles de 22, 20, 18 et 13-gauge (097,102 et 2.4 mm respectivement) avec
leurs mandrins sont placés 3 mm devant I'hydrophawec une angulation de 70° avec
'horizontale. Le générateur Agilent 33210A (AgitelTechnologies, Inc., Santa Clara, Calif.,
USA) a un signal d’amplitude de 10V et une fréqeettd MHz) alimente le transducteur et
envoie un signal de trigger a l'oscilloscope (Pioo$, fréquence d’échantillonnage : 10MHz ;
fenétre d’acquisition : 10mV). La pression acoustigecue par I’hydrophone est convertie en
tension électrique par un préamplificateur et tnsiss a un oscilloscope (Fig. 60). Le logiciel
Acoustic explorer permet le contrdle du bras metoet du générateur relié au transducteur.
Pour chaque position de I'hydrophone, le génératauoie un pulse sinusoidal de 100 cycles
dans le transducteur, I'oscilloscope recoit le aigie trigger du générateur et lance I'acquisition
du signal. Une fois l'acquisition terminée, I'hyg@itone passe a sa position suivante. La
cartographie obtenue correspond a une représentatideur de la distribution spatiale dans le
plan (x,y) de la pression acoustique mesurée pgdibphone (un pixel = 0.5 mm).
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Figure 60. Schéma du montage expérimental

Résultats

Les cartographies sans aiguilles et avec l'aig@iflegauge sont identiques : on peut présumer
gu’une aiguille de 0.7 mm ne perturbe pas la codeseultrasons. Pour les aiguilles 20 et 18-
gauge (0.9 et 1.2 mm respectivement), on note isteéte distorsion du champ acoustique.
Cette interprétation reste toutefois qualitativig(B1). Pour l'aiguille 13-gauge (2.4 mm), la
cartographie est modifiée avec une diminution dlole la pression mesurée et une distorsion
du champ. Les coordonnées du pic de pression goatéks d’environ 3mm (Fig. 61A).
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Figure 61. Cartographie montrant la distribution ldepression acoustique dans le plan
perpendiculaire au faisceau ultrasonore (1 px =nn®). Unités arbitraires, normalisées par
rapport au maximum de pression.

Interposition d’'une aiguille 13-gauge (A), 18-gaBg 20-gauge (C), 22-gauge (D). Cartographie sans
aiguille (E).

Discussion

En traversant les tissus, les ultrasons subissemtatténuation, définie par 'ensemble des
phénomeénes physiques diminuant leur intensité (pben, réflexion, réfraction). Les tissus

sont caractérisés par un coefficient d’absorpticouatiquea et qui dépend de la fréquence
des US selon la relatian= kf#, f représentant la fréquence a la puissg@n@tre 1 et 2 pour

les tissus mous). Une augmentation brutale de éstapce Z du milieu de propagation, par
l'interposition de métal par exemple, est a I'anigid’'une atténuation de l'intensité du faisceau
ultrasonore. Le rapport intensité de I'onde réfiéqlr) sur intensité de I'onde émise (li) est

égala:
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Ir _ (Z1-72)?

i (Z1+Z2)2 (14)

Nous avons testé ici des aiguilles ferromagnétigureacier inoxydable, alors que les
aiguilles IRM compatibles sont en titane. L'impédamespectiv€ = p.c de ces deux métaux
est : Zcier = 45.16 Rayl et Ziane = 27,45.10 Rayl (les vitesses de propagation de I'onde
ultrasonore sont de 5740 m/s et 6100 m/s pourefacioxydable et le titane respectivement
[225] pour des masses volumiques respectivgsdie= 7850 kg/m3 eptitane = 4500 kg/m3
[226]). La part réfléchie de l'intensité acoustigurecas d’interaction avec des aiguilles en titane
est donc inférieure a celle mesurée avec les kguédn acier dans notre expérience. En
conséquence, les distorsions visualisés ici avec aiguille en acier devraient étre moins

marqués ou identiques avec une aiguille en titane.

D’autre part, en fonction du rappt%rt(d, diamétre de I'objet &t longueur d’onde US),
la réflexion est dite spéculair%:él) ou diﬁuse% <1). Pour f = 1MHzA = C"”% est environ

1.5 mm (eau= 1480 m/s dans 'eau afs&s mous 1540 m/s). Les aiguilles 18-gauge utilisées le
plus souvent pour linjection de liquide ou l'inden en coaxiale d’'un thermometre ont un
diameétre (1.2 mm) sensiblement proche la longuéurdg. On aura pour ces aiguilles des
phénoménes de réflexion et davantage de diffusicattering) pour des aiguilles plus fines et
a fortiori une fibre thermique seule. Les cartogyrap obtenues sont valables pour un
transducteur de 1 MHz de fréquence, valeur possi utilisée en clinique. Pour le traitement
des Iésions osseuses, on s’oriente vers des treesds de plus basse frequence (500 kHz et
donc de longueur d’onde de I'ordre de 3 mm dantdsgs mous) ce qui permet une focalisation
plus profonde et d’éviter des échauffements sugel$i[165]. L'effet scattering et I'absorption

du faisceau ultrasonore diminuent avec la fréequence

Concernant I'ablation HIFU des Iésions osseusqsut étre nécessaire de placer des
aiguilles de dissection ou des thermometres afirpdserver des structures sensibles. Le
placement de ces aiguilles permettrait de traggerésions rachidiennes, le plus souvent exclues
dans les séries cliniques publiées [8], [170], [L27], en raison de la proximité des racines
nerveuses et de la moelle épiniére. La protect®rtal structures sensibles est utilisée en
pratique, ce qui a permis de traiter ces Iésion®daisation délicate par ablation thermique
invasive [21]. Les thermocouples utilisés pour mesliéchauffement tissulaire induit par les

HIFU ont été utilisés expérimentalement [144], [RZB un thermocouple est placé dans le
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faisceau HIFU, il peut perturber les mesures thgues par un effet d’artefact d’échauffement
visqueux décrit par Fry en 1954 [229]. Pour dimma& maximum cet artefact, il est
recommandé d'utiliser des thermocouples d'un dieenétférieur a 50 microns (pour des
frequences de transducteurs entre 0.5 et 4 MHZ][1230], afin de ne pas surestimer la

température.

C'est avec laiguille de plus gros diamétre (13g@gu que l'on constate des
modifications de la cartographie. Ces modificatisost également présentes avec les aiguilles
plus fines testées, mais de fagcon moins marquéeegiigeable (aiguille de 22 et 20-gauge).
En pratique clinique, I'insertion des aiguilles dde corps peut amener des bulles d’air au
contact immédiat ou sur leur trajet, ce qui peudiiner ces résultats, des phénomenes de
cavitation pouvant s’observer au contact de bull@sutre part, le mandrin des aiguilles
insérées est retiré et celles-ci sont donc remplias, ce qui peut également majorer les
phénomenes de réflexion observés. Enfin, bien guyeinte de I'aiguille ne se situe pas dans
le champ ultrasonore, le liquide injectée et I'qiri 'accompagne peuvent diffuser dans le
faisceau ultrasonore et donc considérablemenétiatr.

Ainsi, l'interposition d’aiguilles de dissection§ & 22-gauge) dans le champ acoustique
ne semble pas avoir d’incidence majeure sur larilbigion des ultrasons. En effet, les
cartographies obtenues sont sensiblement identigue®st pour les aiguilles de plus gros
diameétre (13-gauge) que l'atténuation, essenti@t@npar réflexion spéculaire, est visible.
L’effet scattering, possiblement visible pour desgiences de champ supérieurs, est encore
moins probable avec l'utilisation de sonde de 56iz.kCe résultat permet d’envisager la
réalisation de protection thermique par disseatiofa mise en place de thermométre (sans que
la pointe active ne soit dans le champ), laissapbksibilité de traiter des Iésions a proximité

de structures nerveuses ou articulaires a protéger.

125



Conclusion

L’analyse rétrospective des cas traités dans Mceepar ablation thermique a montré une
faisabilité d’ablation par HIFU pour 50% des OO8817% des métastases. Nous avons émis
'hypothése qu’il était également possible d’asspc I'ablation HIFU des protections
thermiques invasives et de la consolidation : aiBsi9% de cas supplémentaires sur les 167
analysés pourraient étre traités par HIFU égalent@@mnhme les aiguilles sont susceptibles de
traverser le faisceau ultrasonore, nous avons évddims quelle mesure celles-ci pouvaient
interférer avec les ultrasons. A 1 MHz, nous n’a/pas mis en évidence d’effet notable avec
les aiguilles de 18 a 22-gauge, alors que I'on natedistorsion du champ acoustique pour les
aiguilles de 13-gauge. Cela étant dit, si ces légun’interferent pas ou peu avec les ultrasons,
on se méfiera de I'écran acoustique que pourraiédo le liquide de refroidissement si celui-ci

devait se disperser dans le faisceau ultrasonore.
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Conclusion générale

Les Ultrasons Focalisés de Haute Intensité (HIF} sine technique d’ablation non-invasive
et non-ionisante dont le principe consiste a appliqune énergie acoustique permettant
d’obtenir un échauffement tissulaire contrélé dartemps et I'espace. En pathologie osseuse,
de récentes publications portent sur le traiteroerdtif de lésions osseuses bénignes (ostéome
ostéoide) ou le traitement palliatif des douleu&astatiques osseuses par HIFU. Concernant
I'ostéome ostéoidd’'objectif du traitement est la destruction ddus tumoral, alors que pour
les métastases osseusdk s’agit de détruire l'infiltration tumorale dpérioste, richement
innervé, expliquant en partie les douleurs. Le @atde ces douleurs, a l'origine d’'une
dégradation notable de la qualité de vie, constitue@njeu majeur de la prise en charge des
patients en oncologie.

Les résultats a court terme des traitements padtdis |ésions osseuses rapportés dans
la littérature sont encourageants. Cependant, rdigie des incertitudes sur la dose totale
d’énergie acoustique a appliquer, les localisatenmstomiques précises a cibler et les fenétres
temporelles d’application de cette énergie pour efiigacité optimale sans étre délétere.
Concernant la balistique, certaines structures Bam{une cote par exemple) ou de I'air (tube
digestif, poumon ou air sur la peau) sont a I'ovggde variations brutales d'impédance ne
permettant pas une bonne pénétration des ultrgsiimsnution de l'efficacité) et pouvant
entrainer des échauffements a distance et doriésless collatérales sur les sites de diffusion
ou réflexion (diminution de la sdreté). D’autresgmaétres, peu étudiés dans les publications,
tels que la structure de I'os tumoral (condensatlgse, réaction périostée) ou encore la
présence de matériel médical (ciment, aiguillepgection) sont également & prendre en
compte pour le calcul de la dose thermique efficdes mouvements des organes par
respiration ou déplacement du patient compliquest dnalyses thermométriques tout en
dégradant la précision des tirs. Enfin, la diffustte la chaleur vers les structures avoisinantes
doit étre maitrisée afin de ne pas méconnaitre amaudfement iatrogéne d’'un organe a
proximité de la Iésion.

La premiere partie (tumeurs osseuse et HIFU :da&dtart) propose une vision globale
de la problématique «tumeur osseuse » par unedmprclinique et thérapeutique, afin de
comprendre les indications de la thérapie HIFU dapsithologie osseuse. Dans cette revue de
la littérature sont notamment étudiés les paramgtieysiques de I'os intervenant dans la
dispersion thermique de I'énergie acoustique, pteme d’adapter les paramétres de tirs
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(puissance, focal). Ainsi, il en ressort que lagitnde I'os (et donc par extension le
remaniement osseux lié a la présence d’'une métstasdifie le coefficient d’absorption
acoustique. D’autre part, I'échauffement tissulainedifie certaines propriétés des tissus
(élasticité, viscosité) pendant I'ablation, augsiajoute des phénomeénes de cavitation, ce qui
peut générer des écarts entre les courbes thersmnaqiegmdues (simulation) et celles observées
(MR-thermométrie).

Dans la seconde partie, les résultats des expéatimrs in vitro et in vivo sont
présentés. Des tirs HIFU sont réalisés sur un édioan des galettes de ciments et 'os iliaque
de cochon. En faisant varier la focalisation du itimpparait qu’'un tir profond permet un
échauffement du périoste plus étendu qu’un tir gigie, avec lequel le pic thermique plus
élevé est tres focalisé. Ces résultats permeteptaposer un ajustement de la focalisation du
tir, en optant pour une focalisation profonde dartas du traitement d’une infiltration tumorale
périostée. Nous nous sommes également intéresgépact que pouvait avoir la présence de
ciment situé au niveau de la focale. En effet,ddiaglogue peut étre amené a traiter des
métastases cimentées, des douleurs pouvant pemgsts cimentoplastie. Les tirs sur les
galettes de ciment reproduisent les mémes couneesiiques qu’avec I'os. Les coefficients
d’absorption acoustique des galettes ont été mesulés fourchettes de valeur sont
sensiblement identiques a celles de I'os rappodass la littérature. La présence de bulle d’air
peut augmenter le coefficient d’absorption, cepput modifier les courbes thermiques.

Dans la troisieme partie, une simulation acoudtimsmique, réalisée a partir de la
manipulationin vitro faite sur I'os a moelle (k-wave), est présentaesimulation a été faite
avec 2 valeurs de coefficient d’absorption (4.9.6tdB/cm) : I'échauffement est d’autant plus
important que le coefficient est élevé. Pour coraphas valeurs trouvées avec la simulation et
celles en thermo-IRM, les résultats de la simutakiavave sont transposés dans le volume de
résolution de la thermométrie-IRM. La simulatiomfiome certains résultats de la thermo-
IRM : une élévation thermique maximale au niveayérioste (zone focale), un échauffement
latéral plus marqué avec le tir profond et une aece a I'inertie thermique (diffusion de la
chaleur a partir du point chauffé).

La derniére partie comporte tout d’abord une amahgtrospective des cas d’ablation
thermique réalisés dans le Service d’Imagerie wetgionnelle de Strasbourg (167 cas). En
évaluant la faisabilité d’une ablation HIFU dans siuations concrétes, on considere I'ablation
HIFU possible pour 50% des OOs et 35.7% des métsstdD'autre part, 35.9% de cas

supplémentaires sur les 167 analysés auraient rputréités par HIFU également, si une
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protection des structures sensibles, situées airptéxde la source de chaleur, ou une
consolidation (faite a la suite de I'ablation) étdiréalisées. Comme les aiguilles de dissection
sont susceptibles de traverser le faisceau ultcaspnous avons également évalué dans quelle
mesure celles-ci pouvaient interférer avec lesastins. A 1 MHz, nous n’avons pas mis en
evidence d'effet notable avec les aiguilles de I®dauge (de diametre suffisant pour une
dissection), alors que I'on visualise une distarsiol champ acoustique avec les aiguilles de
13-gauge. Cela étant dit, si ces aiguilles n’igtenit pas ou peu avec les ultrasons, on se
meéfiera de I'écran acoustique que pourrait forradiguide de refroidissement si celui-ci devait

se disperser dans le faisceau ultrasonore.
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Annexes

Annexe 1Etudes animales tableau comparatif des études sur l'os et |& ner

Auteur | Animaux | Cible Technique Evaluation et résultats Controle IRM et histo
année Suivi (j) Energie (J)
Kopelman| 15 Interface | Exablate 2000 Comparaison : IRM :
2008 cochons | os/muscle| IRM 1.5T -dose thermique, IRM postHIFY - immédiat : défaut de PDC
[169] 1-84j ou os| FSPGR histologie - J28 : hypersignal T1 en bordure
spongieux| Complications : 1 brdlure, 2 cochons grg Histo : nécrose, fibrose
320-3024 1 a2 (pdt 4j) Bonne corrélation avec IRM
(20-70W) Pas de différence entre les 2 méthodes ( M6 : reformation osseuse, préservation ges
focalisation muscles
Bucknor | 8 cochons| Os Exablate 2000 Profondeur intramédullaire : CT, IRM, Na 18-PET et histologie [79]
2014 (femur) IRM 3T 4 tirs : 7. mm A 3 et 6 semaines : absence de différence entre
[167] et Lésion FSPGR 6 tirs : 10.3 mm énergie faible et forte
2015 [79] proximale| 300-360 J (l.proximale| Pas de différence en fonction d¢ Formation sous-périostée au CT, fixation au PET
ou distale | 390-440 J (l.distale) | I'énergie déposée

4 ou 6 tirs
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ux,

dIFU

Herman | 8 cochong Os (cote) | Exablate 2000 Evaluation biomécanique : Réaction ostéoblastique
2013 0,2,6 et 1100-1800 (60-80W) | Diminution de la résistance osseuse a| Fibrose
[194] 12 et 12 semaines avec une récupératig

semaines partielle & 12 semaines
Yeo 2015| 12 rats Os Sonalleve IRM 3T Evaluation biomécanique (J7 et M1) : | IRM et SPECT/CT (J7): cedeme périosse
[195] (fémurs) | FSPGR Absence de modification du moduldg nécrose corticale, remodelage osseux

4 tirs de 10 W d’Young Histo (M1) : réaction sous-périostée

Gulati 2 cochons | Nerfs Exablate IRM 3T Postmortem immédiat Destruction nerveuse dans 50% des cas avec k
2014 12 lésiong 20 tirs par nerf et RF
[231] HIFU 35,60,90 ou 115 W Pas de résultat avec alcool

(n=1) Puis 4 tirsa 35 W

Controle : HIFU, RF : nécrose

RF ou Alcool : pas de Iésion histologique

alcool
Bucknor | 6 cochons| Os Exablate IRM 3T Lésions plus profondes et plus large] IRM immédiat: défaut de PDC des zor
2017 FSPGR avec le tir de plus grande puissanc( d’ablation
[168] 2 lésions (6  tirs| (méme énergie appliquée en un temps

lésion) :
- 20 W (400J pdt 20s)
- 10 W (400J pdt 40s)

court)

es
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Annexe 2. Principalestudes cliniguegportant sur le traitement HIFU dpgtastases osseuses

*méme équipe ; T réponse thérapeutique basée papier Chow E et al. [232MC: multicentrigue ; NRS: Numerical Rating Scale Rain

Nom Technique Patients Energie Suivi Complications Evaluation et résultats
Année Anesthésie Durée du ttt (mois)
Catane Exablate n=13 E=1025J 6 Douleurs (n=1) EVA, modification des antalgiques
2007* 2000 AL (HIFU stoppé) DP et T1 Gado
[174] IRM 1.5T midazolam morphine Pas de données
PRF
Liberman | Exablate n=31 E=1135J (440-189Q 4-6 Douleurs (n=2) EVA, modification des antalgiques
2009* [81] | 2000 AL D=66 min (22-122 t
IRM 1.5T midazolam min) 36 procédures
PRF morphine 25 suivis :
Etude MC 72%  amélioration 67% de
diminution des opioides
M3 : IRM: pas de lésion CT: as
néoforme
Huisman | Sonalleve n=11 E= 23800 (4200{1 Douleur (n=1) NRS (11 points), OMED reduction
2014 [173]| IRM 1.5T Sédation légere (n=4 62600) J Brulure ler degrd t
PRF et profonde (n=7) D=45 min (20-73 (n=1) 12 lésions, 13 procédures

min)

9 suivis

Moyenne passée de 8 a 4;
Réponse partielle (56%) complé
(11%)

—

e
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se

n

Hurwitz Exablate n=147 E =NA Douleur (32.1%) | NRS (11 points), OMED reductio
2014 [170] (HIFU: 112, placebo| D=83+43 min Bralure 3° degré
Etude 35) Temps dans I'lRM : (n=1) Répondeurs:
prospective 17657 min Fracture (n=2) -HIFU: 64.3 dt 23.2% de réponse
MC o Neuropathie (n=1) | complete
randomisée -Placebo: 20 dt 5.7% de répon
el complete
HIFU/placebo
Chan 2017 Sonalleve N=10 lésions Approche directe o Aucune EVA (a M1, n=6)
[233] IRM 3T membres, épaulef et near-field
bassin 5 réponses partielles, 1 compléte
E=23740J (976 J p4
Sédation sonication en Suivi scanner (M1) : augmentatic
moyenne) densité dans 3 cas
Controle de [I'HIFU
par le patient D = 82.4 min (32-
124)
Lee Exablate N=63 NA Douleur Réponse plus rapide dans le grol
2017[171] | 2000 positionnelle HIFU (71% versus 26% a
Etude (21 HIFU, 42 RTX) (14%), pdt la semaine).
retrospective | . sonication (33%)
2:1 Lesions  pelvienne Absence de différence aprés 1 mc
HIFU/RTX (85%)

Sédation consciente

Ipe

is

J

Annexe 3. Principaleétudes cliniguegportant sur le traitement HIFU destéomes ostéoides
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Nom Année | Technique | Patients Localisation Energie Suivi Complications | Evaluation et résultats
Anesthésie nidus Durée du ttt | (mois)
Napoli Exablate n=6 E =866+211 J 6 0 EVA:79vsO0
2013 [197] IRM 3T Rachis exclu D = 40 (15- IRM :
PRF AG (1) 95) min Pas de données systématiques
Péridurale (2)
AL (3)
Geiger 2014 7 tirs n=29 E=1180J 12 EVA : succes : 90%
[227]
Napoli 2017 Exablate n=45 Souspériosté : 8 36 0 EVA : 8 vs 0 (des S1, jusqu’a M36)
[8] IRM 1.5 et
3T Membres (43) €| Intracortical : 28 Amélioration score de qualité de V
bassin (2) (FACT-BP)
Endostéal : 4
AG (10) IRM : 32/42 absence de PDC du nid
Médullaire : 5
Péridurale (33)
Locale (2)
Masciocchi | RF  versus n=15 (HIFU) Exclusion : E=815J 3 HIFU : douleur| Echec: 1 patient (HIFU); O patie
2016 [213] HIFU profondeur thermique (RF)
n=15 (RF) >12mm 6,4 tirs (3-8) (20%)
CT : restructuration du nidus (nc
D :NA

quantifiée)

n
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Membre inf ou| Structure RF : Pas d'IRM
sup sensible<10mm myofasciite
(6.6%)
Sharma 2017 RF versug n=9 (HIFU) | Epaisseur E :NA HIFU : 0 EVA:
[172] HIFU lésions membrg corticale :
inf. D= 128 (101- RF:  bralure HIFU:6vs O
Sonalleve HIFU 2.3mm 195) min cutanée (n=1)
V2  IRM | n=9 (RF) Iésiong RF:9vsO0
15T bassin, brel RF 2.8mm Dépend de g .
in?_szltnsurg_em b taille et la Pas de différence entre RF et HIFU
profondeur de :
sous AG ele Pas d'1RM
Yarmolenko | Sonalleve | n=8 E=10+7 kJ 0 EVA : succes dans 7 cas (soulagem
2018 [234] | V2 IRM complet sans antalgique)
15T D= 30-86min

Volume d’ablation : 0.46-19.4 ¢

Annexe 4 Propriétés physiquesdes tissus

d’aprés [95], [109], [135], [185], [206], [207], 35], [236]) et le PMMA [196]. * Valeurs PMMA indirgel [111].
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Propriétés Unités Muscle Os cortical Os spongieux | PMMA Moelle osseusq Graisse
(hématopoiétique)

Densitép kg.nm? 1090 1908 1178 1600 (Osteopal) 1029 911
1200-1300

Capacité calorifique @ J.(kg.°C)! 3421 1313 2274 1050 2666 2348

Conductivité thermique Ky W.(m.°K)? | 0.495 0.32 0.31 0.28 0.28 0.21

Diffusivité thermique D m2.s? 1.33.10° 1.28.10° 1.16.10 1.67.10 1.02.10 0.98.10’

Taux de perfusion (sangs ml.mint.kg! | 3938 1038 30 0 135 33

Vitesse longitudinale des USig m.s? 1547-1588 | 3476-3515 2117 NA 1435-1450 1440

Vitesse transversale (sheal m.s! - 1500 - NA - -

pour cisaillement) des US ¢

Coefficient d’atténuation dB.cntt 0.58-0.82 | 2.7-9.6 (long.) 5.4-13.5 10.6* 1.44 0.52

agalMHz 5.66 a 65°C| 5.4-14.6 (transv.)
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- Résumé / Abstract

Fabrice BING

Traitement des lésions osseuses par Ultrasonsis@xdle Haute Intensité :

de la simulation aux applications cliniques

Apres un état de I'art sur I'ablation des Iésiosseauses, les expérimentations HIFU sur |'os
présentées ont montré un échauffement périostépdnsiu avec un tir profond. Les tirs sur le
ciment, dont le coefficient a été mesure, reproduisent les mémes courbesitiumsn Une
simulation a été réalisée avec 2 valeursudd.7 et 9.9 dB/cm) : I'échauffement est mojns
important avecn=4.7. La simulation confirme certains résultats laeghermo-IRM : une
élévation thermigue maximale au niveau du péri@dae focale) avec le tir superficiel, un
échauffement latéral plus marqué avec le tir prdfenune tendance a l'inertie thermique| A
partir d’'une analyse rétrospective des cas tragigésmagerie mini-invasive, I'ablation HIFU
semble possible pour 50% des ostéomes ostéoides. #b des métastases. 35.9% de|cas
supplémentaires auraient pu étre traités par HiRhe protection des structures sensibles ou
une consolidation étaient réalisées. A 1 MHz, €mférence des aiguilles avec les US n’était
visible qu’avec les aiguilles 13G. Si les aiguillésa 22G interférent peu avec les US, un écran
acoustique pourrait se former a la suite d’injectie liquide.

Mots-clés : HIFU ; tumeur osseuse ; ablation thqumi; simulation

After a “state of art” on bone lesions ablationhi@ques, bone experimentations presented
showed that deep focalisation allows the bestdapmriosteal heating. On cement, from which
the coefficienty was measured, the same thermic curves were oldsérgmulation was don
with two values ofa (4.7 et 9.9 dB/cm). A higher heating at the padakfocal point with
superficial focalisation and a higher periosteéérnal heating with deep focalisation with a
thermic inertia, were confirmed with simulation. &tieg was higher with the highvalue. A
retrospective analysis of the bone lesions treat#ld minimally invasive treatment showed
that 50% of osteoid osteomas and 35.7% of metastasee classified as suitable with
MRgHIFU alone. 35.9% additional cases may have b#eated with dissection or
consolidation. At 1 MHz, US distortion due to theegence of needles in the US cone was
observed only with the 13-gauge needle. Howevel8ifto 22G needles may induce few
distortion, an acoustic barrier may appear if thaitl injected flows in front of the US.

Key words: HIFU ; bone lesion ; thermic ablatiomslation
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