
HAL Id: tel-02180611
https://theses.hal.science/tel-02180611

Submitted on 11 Jul 2019

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Nouvelles applications des ultrasons en cardiologie :
quantifier la rigidité des structures cardiaques et la

modifier
Olivier Villemain

To cite this version:
Olivier Villemain. Nouvelles applications des ultrasons en cardiologie : quantifier la rigidité des struc-
tures cardiaques et la modifier. Imagerie. Université Sorbonne Paris Cité, 2017. Français. �NNT :
2017USPCB056�. �tel-02180611�

https://theses.hal.science/tel-02180611
https://hal.archives-ouvertes.fr


1 
 
 

                                                                      

 

 

 

 

UNIVERSITE PARIS DESCARTES (Paris V) 

Ecole Doctorale : Frontière du Vivant / C.R.I. 

Laboratoire : Institut Langevin 

Spécialité : Physique Acoustique 

 

Thèse de doctorat en Physique 

Année 2017 

 

Présentée et soutenue publiquement par 

Olivier Villemain  

Le mercredi 8 novembre 2017 

 

Nouvelles Applications des Ultrasons en 

Cardiologie : Quantifier la rigidité des structures 

cardiaques et la modifier. 

 

 

 

Jury de Thèse : 
 

- Dr Julien Magne........................................................................................... Rapporteur 
- Pr Bijan Ghaleh..…...................................................................................... Rapporteur 
- Pr Damien Bonnet..................................................................................... Examinateur 
- Dr Xavier Iriart............................................................................................ Examinateur 
- Dr Mickael Tanter.................................. .................................................... Examinateur 
- Pr Emmanuel Messas................................................................ Co-Directeur de Thèse 
- Dr Mathieu Pernot........................................................................... Directeur de Thèse 

  



2 
 
 

Résumé de Thèse 

 
Cette thèse avait pour but d’élargir le champ d’application des ultrasons en cardiologie, dans 

le domaine de l’imagerie et dans le domaine de la thérapie. 

 

Concernant l’imagerie, ce sont les capacités, les atouts et les limites des ultrasons à hautes 

cadences d’image (ultrafast echo) qui ont été explorés. Dans un premier temps, nous avons 

montré la possibilité et l’intérêt d’estimer la rigidité du myocarde par ultrason en pratique 

clinique, chez l’enfant et chez l’adulte. La technique de l’élastographie par onde de 

cisaillement, utilisant une nouvelle approche de l’imagerie par sommation cohérente 

harmonique ultrarapide (imagerie non-linéaire), a été appliquée pour la première fois chez 

l’humain en cardiologie. De plus, nous avons montré que la rigidité du foie, également 

estimée grâce à l’élastographie par onde de cisaillement, était directement corrélée aux 

pressions de remplissage du cœur droit, qui sont difficiles à évaluer de manière quantitative 

en pratique clinique.  Dans un second temps, nous nous sommes intéressés à caractériser 

l’orientation des fibres myocardiques durant le cycle cardiaque en développant l’imagerie du 

tenseur de rétrodiffusion ultrasonore en trois dimensions. Le but était de réaliser la preuve de 

concept sur un cœur battant afin d’ouvrir sur les possibilités d’applications. Dans un 

troisième temps, le doppler de puissance en ultrafast echo nous a permis d’estimer les 

capacités des ultrasons à visualiser et analyser les flux (et donc les débits) intra coronariens. 

C’est à l’heure actuelle la seule technique d’imagerie clinique ayant une résolution spatiale 

(et temporelle) suffisante pour voir les flux dans des vaisseaux ayant un diamètre inférieur à 

500 micromètres. Enfin, l’ultrafast echo nous a permis de visualiser les micro déplacements 

du myocarde, qui sont eux-mêmes initiés par l’activité électrique intra-myocardique, dans un 

intervalle de temps très réduit. Ceci est le couplage électromécanique, et y avoir accès par 

ultrason ouvrirait de multiples perspectives. Nous avons commencé à l’appliquer chez le 

fœtus humain et chez l’adulte en transthoracique. 

 

Concernant la thérapie, nous avons exclusivement utilisé les effets mécaniques des 

ultrasons focalisés à hautes intensités (phénomène de cavitation). Plusieurs équipes avaient 

déjà montré que cela était applicable en médecine cardiovasculaire, notamment pour 

perforer le septum inter-atrial (zone musculaire séparant les deux oreillettes cardiaques) ou 

pour détruire un thrombus intravasculaire. Nous avons décidé de montrer que le phénomène 

de cavitation peut avoir deux autres applications distinctes : 1) la section de cordage 

valvulaire mitral, qui est une technique utilisée actuellement en chirurgie (donc à cœur ouvert 

et en circulation extra-corporelle) visant à diminuer une fuite valvulaire à cause de cordage 

restrictif ; 2) l’assouplissement des feuillets valvulaires calcifiés, qui est une maladie 

représentant un enjeu de santé publique touchant des millions de personnes, et n’ayant à ce 

jour aucune stratégie non invasive disponible et applicable en pratique clinique. Pour ces 

deux applications, nous avons réalisé des preuves de concept in vitro puis in vivo à cœur 

battant, sur modèle animal (ovin). L’application humaine sera la prochaine étape. 

 

C’est donc la translation de nouvelles technologies ultrasonores vers des applications 

cliniques en cardiologie qui a motivé et guidé ce travail de thèse. 
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marre… 
A Nico Deville, que je ne désespère pas à recruter pour la saison 2018-2019. Le Neymar du 
pauvre en fait…  
A Jérèm et Cam, loin des yeux, près du cœur, et surtout tellement stylés à LA ! 
A Yann (dit « Bog’ »), qui clairement en a rien à branler de ma thèse de science… 
A Aldric (dit « Al’ ») et à sa Cam (dit « la meuf un peu hypochondriaque mais ça va 
encore »). On vous kiffe vous deux ! Je reste encore hyper surpris qu’Al soit arrivé à te 
chopper Cam, tu vaux tellement mieux… 
Aux potes du Cap, Schaeff, Naill, Vince, le Porc du Port, et j’en passe… On ne se voit 
pas assez les gars, mais quand on se voit c’est toujours du lourd bordel. 
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A mes co-chefs de clinique, devenu mes amis. A Meriem (dit « Dr Kara »), tu vas me 
manquer toi en novembre. Le jour de ma soutenance, tu ne seras plus à Necker… ça craint 
ça. Tu es au top meuf. A Mathilde (dit « la sexopathe refoulée (mais pas tant refoulée 
que ça) »), meuf je voulais te dire que j’étais hyper heureux de continuer l’aventure avec toi 
à Necker. A Véro (dit « la psychopathe incomprise du grand public »), tu es une tornade 
niveau 5/5 mais à mon contact j’ai l’impression que tu t’es un peu calmée… Nan je déconne 
ça n’a rien changé du tout tu es toujours aussi tarée. Et à Suzanne, que je vois deux fois 
moins que ce que j’aimerais ! ;)  
 
A Younes (dit « Boss »), parti loin prendre un peu l’air, qui a toujours été bienveillant et un 
soutien pour moi. Notre boulot sur l’élastographie hépatique aura été un succès, j’aurais 
tellement aimé faire pleins d’autres trucs avec toi… Peut-être plus tard ! 
 
A Hugues et Alex, mes potes de Martinique. Vous me manquez les gars. C’était quand 
même hyper bon ces six mois ensemble chez vous. 
 
Les potes de ma meuf, que j’ai eu le malheur d’apprendre à connaitre : Clarisse et son 
pauvre mec (vous êtes bons tous les deux quand même), Constance et Guillaume (les 
kiffeurs de New-York), Coco et son mec que je kiffe (Bakayoko transféré à Chelsea !), 
Luigy et Victoire (qui s’est grave calmée depuis que c’est une daronne) et Charles, Lolo et 
sa meuf (bon vent en Belgique, j’espère que ça va le faire, vous le méritez !), Pierre et 
Eloise (que j’adorerais mieux connaitre) 
 
 
Enfin, aux cochons, brebis, lapins, rats, souris, babouins et parfois humains qui m’ont 
accompagné durant ces projets de recherche… 

 

 

 

   Merci à tous 
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Liste des Abréviations 

2-D : 2-Dimensations 

3-D : 3-Dimensations 

BNP : brain natriuretic peptide 

CMH : cardiomyopathie hypertrophique 

dB : décibel 

ECG : électrocardiogramme 

EWI : electromechanical wave imaging 

FC : fréquence cardiaque 

HIFU : high-intensity focused ultrasound (ultrasons focalisés de haute intensité) 

ISPTA : spatial peak temporal average intensity 

IC : insuffisance cardiaque 

IC-FEp: insuffisance cardiaque à fraction d’éjection préservée 

IC-FEr: insuffisance cardiaque à fraction d’éjection reduite 

MI : mechanical index 

NT-proBNP: N-terminal pro-brain natriuretic peptide 

PVC : pression veineuse centrale 

RAC : rétrécissement aortique calcifié 

RF : radiofréquence 

RH : rigidité hépatique 

SVD : singular value decomposition 

TAVI : transaortic valve implantation 

TVI : tissue velocity doppler 

SWE : shear wave elastography (élastographie par onde de cisaillement) 
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1.1. Etat de l’art de l’échocardiographie 

 

Il est devenu coutumier de commencer tout travail sur l’imagerie cardiaque en rappelant 

que « les maladies cardiovasculaires sont la première cause de mortalité dans le monde ». 

Mais on oublie parfois de rappeler que la prise en charge optimale d’une maladie commence 

par un diagnostic précis et fiable. Et pour être précis et fiable, il faut voir les choses, les 

comprendre et pouvoir les analyser. L’imagerie cardiaque, quel que soit la technique utilisée 

(ultrasons, rayon X, résonnance magnétique voire imagerie nucléaire), est l’outil de première 

ligne du cardiologue pour faire un bon diagnostic, donc une bonne prise en charge. 

L’amélioration de nos outils d’imagerie cardiaque est donc devenue un enjeu majeur de 

santé publique, nécessitant une recherche fondamentale innovante poussée vers des 

applications utiles aux patients. 

Les ultrasons dans le domaine médical (l’échographie) sont utilisés depuis plus de 40 

ans. Cette méthode d'imagerie est non-invasive, facile à utiliser, relativement portable, sûre, 

non dispendieuse, et des acquisitions peuvent être faites en temps réel. Dans le domaine 

cardiovasculaire, par exemple, l'échographie est devenue l'un des principaux systèmes 

d'imagerie médicale et est utilisée dans pratiquement tous les hôpitaux et cliniques pour le 

diagnostic des maladies cardiovasculaires. 

L'échographie est basée sur le principe pulse-écho. Une onde ultrasonore est transmise 

(impulsion) par un transducteur fait de cristaux piézo-électriques ou un transducteur micro-

usiné capacitif (CMUT), qui oscille lorsqu'un signal électrique lui est appliqué. Ce signal 

électrique est ainsi converti en une onde cinétique ou mécanique, l'ultrason. Cette onde 

ultrasonore lorsqu’elle interagit avec les tissus biologiques, peut être réfléchie et/ou diffusée 

en fonction des propriétés acoustiques du tissu, et ce processus va former un écho. Cet 

écho peut être reçu par le transducteur ultrasonore, et on pourra alors former une image, en 

convertissant l'énergie mécanique en énergie électrique, et à l’aide d’un post-traitement de 

l'information. Les ultrasons ne peuvent pas passer à travers les os ou les poumons, qui sont 

pleins d'air. Par conséquent, pour l'imagerie cardiaque non invasive l'utilisation de sondes 

« phased-array » est essentielle (figure 1), car elles pourront être positionnées dans de 

petites fenêtres d’imagerie (entre les côtes, etc…). Diverses méthodes de transmission, de 

réception et de post-traitement des ondes ultrasonores ont donné lieu à des techniques 

d'échographie distinctes qui permettent d'analyser de façon différente l’interaction des échos 

dans les tissus biologiques. Les techniques d’ultrasons conventionnelles et ultrarapides en 

sont deux exemples.  
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Figure 1 : Sondes « linear-array » et sondes « phased array » 

 

 

1.2. Echographie conventionnelle et ultrarapide (figure 2) 

 

L'imagerie conventionnelle est basée sur le scan ligne par ligne du milieu en utilisant des 

faisceaux focalisés. Ces faisceaux focalisés sont construits grâce à des lois de retards 

appliquées sur l'onde émise par chaque élément du transducteur. Les hétérogénéités du 

milieu le long de la ligne balayée reflètent le faisceau focalisé, puis les échos rétrodiffusés 

sont reçus par le transducteur. En ajustant la loi de retard en réception, les ondes sont 

focalisées en réception également, et chaque ligne de l'image peut être reconstruite 

(focalisation en synthétique). Pour reconstruire une image complète, il est nécessaire de 

répéter ce processus pour toutes lignes et temps, ce qui signifie que l’on doit effectuer plus 

d'une centaine de répétitions. Avec cette méthode, il est possible d’imager le corps humain 

en temps réel, avec des fréquences d'imagerie allant jusqu'à 100 images/s. Différents types 

d’imagerie ultrasonore conventionnelle, utilisant l’effet Doppler, sont utilisés en pratique 

clinique pour étudier les flux sanguins.  

Au contraire de l’imagerie dite « conventionnelle », l'imagerie ultrarapide est basée sur 

l’insonification du milieu par les ondes planes ou divergentes, à la place des faisceaux 

focalisés décrits précédemment, ce qui permet l'augmentation de la cadence d’imagerie 

jusqu'à 20.000 images/s. Les ondes planes et divergentes sont générées en appliquant une 

loi de retard plane ou circulaire sur les éléments du transducteur. Dans les deux cas, il est 

possible de reconstruire toute une image avec une seule émission, ce qui n’est pas possible 

pour l'imagerie ultrasonore conventionnelle. En revanche, la résolution et le contraste de ces 

images sont dégradées. Une façon de surmonter cette limitation est la somme cohérente des 
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échos rétrodiffusés. La première application médicale de l’imagerie ultrarapide a été 

l'imagerie de la rigidité des tissus mous, grâce à l’élastographie par des ondes de 

cisaillement ou palpation à distance par force de radiation acoustique. Cette technique se 

montre notamment très pertinente pour accéder à des changements de rigidité tissulaire 

(comme dans une tumeur). L’imagerie Doppler ultrarapide a été également développée pour 

l’imagerie du cerveau et sa sensibilité a été augmentée par le filtre spatiotemporel SVD 

(décomposition sur des valeurs singulières) développé au sein de l’Institut Langevin. 

Récemment, l’imagerie ultrarapide en trois dimensions a été aussi étendue grâce au 

développement d’un prototype d’échographe ultrarapide avec 1024 voies électroniques (en 

matrice 32x32), permettant l’extension de nouvelles méthodes d’imagerie en trois 

dimensions, notamment l’élastographie et l’imagerie Doppler.   

 

 

Figure 2 : Imagerie ultrasonore en conventionnel et en ultrarapide 

 

1.3. Possibles effets des ultrasons sur les tissus biologiques 

 

C’est grâce aux travaux de Paul Langevin que le premier générateur d’ultrasons sous 

forme de sonar a été créé pendant la première guerre mondiale, faisant usage pour la 

première fois de la piézoélectricité. Les effets biologiques des ultrasons ont été rapportés 

dès les années 1920 par les chercheurs américains Alfred Lee Loomis et Robert W. Wood 

(Tempany et al. 2011). Par la suite, les ultrasons focalisés de haute intensité, plus connus 

sous les initiales anglaises HIFU (high intensity focused ultrasound) ont été étudiés pour la 

première fois en 1942 pour l’ablation de tissus biologiques, par le Dr John G. Lynn (Jenne 
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and et al 2012). Les frères Fry, Francis et William, ont développé cette technique entre les 

années 1950 et 1960 et ont mené les premiers tests cliniques sur la maladie de Parkinson 

traitée par HIFU (Bailey et al. 2003). Depuis, de nombreuses applications médicales ont été 

imaginées puis mises en oeuvre, donnant lieu à de nombreux dispositifs ultrasonores 

différents. 

 

L’échographie interventionnelle, c'est-à-dire l’utilisation d’ultrasons à haute intensité ou/et 

basse fréquence afin d’avoir un impact physique sur les tissus, existe grâce à deux 

principaux phénomènes biophysiques : la dissipation thermique et la cavitation. A l’heure 

actuelle, en application médicale, il existe quatre principaux types d’application à 

l’échographie interventionnelle : l’ablathermie, la lithotripsie, la sonothrombolyse et 

l’histotripsie. Chacune de ces applications exploite un des deux phénomènes biophysiques, 

voire les deux.  

 

A titre d’exemple, l’ablathermie utilise exclusivement l’effet thermique des ultrasons 

focalisés. L’échauffement localisé, typiquement de plus de 60°, est provoqué par une 

exposition prolongée (ou continue) d’HIFU en un point. Cet échauffement entraine la 

coagulation des vaisseaux et la mort cellulaire (nécrose ou apoptose selon l’énergie 

ultrasonore délivrée) (REF). 

 

A contrario, l’histotripsie utilise exclusivement l’effet mécanique des ultrasons focalisés, 

aussi appelé phénomène de cavitation. C’est l’application d’impulsions (ou « pulse ») 

ultrasonores de très courte durée (1-2 ms par exemple) à très haute intensité (> 10.000 

W/cm2) qui crée des variations de pressions (positive et négative) au sein de la tâche focale, 

et l’apparition du phénomène de cavitation (Plesset 1949). D’un point de vue plus général, le 

phénomène de cavitation est la formation d’une cavité au sein d’un tissu ou d’un solide. Le 

changement brutal de pression, étant la résultante d’impulsions ultrasonores de très haute 

intensité, crée cette cavité et force le gaz dissous dans le tissu ou le liquide à se rassembler, 

et donc à former un nuage de bulles. Si ces impulsions sont répétées, à fréquence donnée 

(de l’ordre de 20 Hz à 1 kHz), ce nuage sera excité en permanence et les bulles continueront 

à osciller en se réorganisant continuellement de manière aléatoire. Ce mouvement de gaz et 

ces variations de pressions vont engendrer une fragmentation purement mécanique des 

tissus biologiques adjacents. Cependant, même si cette activité énergétique parait aléatoire, 

il est tout de même possible de réaliser des lésions de taille reproductible avec des frontières 

bien définies (Tzu-Yin Wang et al. 2011). Les bulles ne peuvent être générées que dans un 

périmètre bien défini par la tache focale du transducteur et son champ de pression rayonné. 
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Il est intéressant d’observer que la géométrie de la tache focale est définie par la géométrie 

du transducteur en lui-même (diamètre et distance à la tache focale) et par la longueur 

d’onde (ou la fréquence) de l’impulsion émise (figure 3). Pour faire simple, à géométrie 

donnée, plus la fréquence sera élevée, plus la tache focale sera petite et précise. Mais plus 

la fréquence sera élevée, plus l’atténuation énergétique du tissu traversé avant d’arriver à la 

tache focale sera importante, et donc plus difficile il sera d’obtenir les pressions négatives 

nécessaires pour déclencher le phénomène de cavitation. C’est à travers cet « équilibre » 

entre précision et puissance que les possibles applications cliniques devront être discutées.  

 

 

 

Figure 3 : Tache focale d’un transducteur sphérique mono-élément 

 

 

1.4. Objectifs du travail de thèse 

 

Cette thèse avait pour but d’élargir le champ d’application des ultrasons en cardiologie, 

dans le domaine de l’imagerie et dans le domaine de la thérapie. C’est donc la translation de 

nouvelles technologies ultrasonores vers des applications cliniques en cardiologie qui a 

motivé et guidé ce travail de thèse. 

 

 

 



20 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

2. Elastographie myocardique 
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2.1. Introduction et Objectifs 

 

Le cœur est l'organe musculaire responsable de la perfusion sanguine dans le corps 

humain. La paroi du cœur est divisée en trois couches musculaires différentes, et le 

myocarde en est le principal composant. L'évaluation de la rigidité myocardique pourrait 

aider l’évaluation de plusieurs maladies cardiaques associées aux changements d'élasticité, 

telles que l'ischémie, les cardiomyopathies et l'insuffisance cardiaque. Cependant, jusqu’à 

aujourd'hui, la rigidité du myocarde ne peut pas être mesurée de manière non invasive en 

pratique clinique. Au cours des dernières années, des techniques d’élastographie par 

ultrasons ou par l’imagerie par résonance magnétique ont été proposées et mises au point 

pour évaluer les propriétés de rigidité des tissus. Ces techniques permettent la cartographie 

de la propagation des ondes mécaniques dans le tissu. Plus spécifiquement, des ondes de 

cisaillement à basse fréquence peuvent être induites et suivies afin d'estimer leur vitesse de 

propagation (qui se situe généralement entre 1 et 10 m/s), qui est directement liée à la 

rigidité du tissu par le module de cisaillement (μ), défini par l’équation : 

μ = ρ (Vc)2 

avec ρ correspondant à la masse volumique et Vc correspondant la vitesse d’onde de 

cisaillement. 

 

L’élastographie par onde de cisaillement est la méthode choisie et développée pendant 

cette thèse, et présentée dans ce chapitre. L’élastographie par onde de cisaillement consiste 

à 1) générer une poussée en utilisant la force de radiation acoustique, 2) imager la 

propagation des ondes de cisaillement résultantes à des cadences élevées grâce à 

l’imagerie ultrarapide et 3) cartographier la vitesse locale de l'onde de cisaillement, qui peut 

être utilisée pour déterminer la rigidité locale des tissus à l'aide de modèles rhéologiques. 

Généralement, l’imagerie ultrasonore ultrarapide, qui permet de suivre la propagation d’une 

onde de cisaillement, utilise l’émission d’ondes planes par des sondes linéaires. Cependant, 

les champs de vue obtenus sont limités par la taille de la sonde ultrasonore. Par ailleurs, 

pour l’application cardiaque transthoracique (non-invasif et à travers les côtes) l’utilisation de 

ces sondes et de ce type d’émissions ne sont pas adaptés. Pour augmenter les champs de 

vue pour application cardiaque, l’utilisation de sondes appelées « phased-array » et 

d’émission d’ondes divergentes est normalement préférable.  
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Pour l’imagerie ultrarapide par ondes divergentes, qui utilise la sommation cohérente de 

plusieurs insonifications, le concept de sources virtuelles doit être envisagé. Une onde 

divergente transmise est définie par l'application d’une loi de retard circulaire (créée par une 

source virtuelle unique placée à l'arrière du transducteur) sur les éléments d'émission. 

Différentes ondes divergentes peuvent être transmises et sommées de façon cohérente, 

pour recréer un point focal synthétique et améliorer la qualité de l'image, en contraste et en 

résolution. Cependant, le nombre de sources virtuelles et leurs positions respectives peuvent 

conduire à des résultats variables en termes de qualité d'image et de cadence, et ces 

paramètres doivent être adaptés à chaque application d'imagerie spécifique. 

Cependant, l’élastographie par onde de cisaillement pour l’application cardiaque et en 

particulier en transthoracique reste difficile in vivo pour de multiples raisons. Tout d'abord, la 

présence de bruit de « clutter », les aberrations de phase et les réverbérations réduisent la 

qualité d'image à cause de la distorsion des impulsions émises. Deuxièmement, l'atténuation 

des ultrasons réduit le rapport signal-bruit des vitesses de déplacement des tissus, qui sont 

utilisées pour suivre l'onde de cisaillement. Des études récentes ont montré, de façon 

indépendante, que l'imagerie harmonique et la sommation cohérente pourraient pallier à ces 

deux questions. 

Sur la base de ces travaux, nous introduisons une nouvelle technique : «l’imagerie par 

sommation cohérente harmonique ultrarapide», travail principalement conduit par le Dr 

Mafalda Correia et auquel j’ai pu participer. Cette méthode combine la sommation cohérente 

avec l'imagerie harmonique. Elle utilise une approche d'inversion de pulse en fenêtre 

glissante, avec l'objectif d'améliorer l'imagerie ultrarapide transthoracique du cœur. Ce type 

d’imagerie a été testé et appliqué dans deux cas : l’élastographie d’onde de cisaillement 

cardiaque et l’imagerie mode-B ultrarapide. Pour cette application, nous avons utilisé un 

échographe ultrarapide (Aixplorer, Supersonic Imagine, France) et une sonde « phased-

array » (XP5-1, Supersonic Imagine, France) à la fréquence de 2.75 MHz.  

Des expériences visant à quantifier la qualité de notre technique d’élastographie ont été 

réalisées dans un fantôme de graisse de porc et gélatine-agar, avec deux configurations 

différentes. Dans la première configuration, un absorbeur de polyuréthane a été recouvert 

d'une couche de gélatine-agar pour créer un fantôme qui imite un tissu mou homogène idéal. 

Dans la seconde, un morceau de peau de ventre de porc avec de la graisse sous-cutanée a 

été positionné au-dessus de la gélatine-agar. Cette couche a permis la génération 

d’aberrations ultrasonores comparables à celles causées in vivo. Lors de ces expériences, 

deux séquences d’élastographie par onde cisaillement ont été effectuées : une par 
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sommation cohérente des images fondamentales et l’autre par sommation 

cohérente de l’imagerie harmonique (notre technique). 

Pour ces expériences, notamment pour la première configuration, nos résultats ont 

montré que l’imagerie fondamentale présente un meilleur rapport signal à bruit que l’imagerie 

harmonique. Par contre pour la deuxième configuration, l’imagerie harmonique et la 

sommation cohérente présentent des meilleurs rapports signal à bruit (de 2 dB) que 

l’équivalent en imagerie fondamentale. Nos résultats ont montré l’intérêt d’utiliser l’imagerie 

harmonique pour des applications cardiaques en transthoraciques humain, car exposées à 

gros effets d’aberrations.  

La faisabilité in vivo a été évaluée en effectuant l’élastographie d’onde cisaillement et le 

mode-B par sommation cohérente de l’imagerie harmonique en cardiaque et en 

transthoracique chez six volontaires sains. L’élastographie d’onde cisaillement a été possible 

pour tous les volontaires et la vitesse d’onde de cisaillement moyenne calculée a été de 1.27 

± 0.29 m/s. Par rapport à l’imagerie en mode-B, le contraste a été toujours plus grand que 

l’imagerie fondamentale équivalente. Plus précisément, une diminution du bruit de « clutter » 

de 6,3 dB a été trouvée pour une onde divergente et de 13,8 dB pour 40 ondes divergentes 

par rapport à l'imagerie fondamentale avec le même nombre d'ondes émises. 

Tous ces résultats prometteurs ont montré le potentiel de cette technique pour réaliser 

l’élastographie d’onde de cisaillement cardiaque en transthoracique et améliorer l’imagerie 

ultrarapide de mode-B du cœur humain. Pour étendre cette étude in vivo préclinique à 

grande échelle clinique, et évaluer la réelle performance/reproductibilité de la technique dans 

un vrai contexte clinique, nous avons décidé d’appliquer cela à une population de volontaires 

sains et une population caractéristique de malades, atteint de cardiomyopathie 

hypertrophique (CMH). La cardiomyopathie hypertrophique est définie par une hypertrophie 

plus ou moins importante du muscle cardiaque. Dans cette maladie, la structure normale 

du tissu musculaire cardiaque est perturbée. Concernant la fonction cardiaque, c’est 

principalement une dysfonction diastolique qui résulte de cette anomalie structurelle (Maron 

and Maron 2013). En l’état actuel des choses, il est difficile d’évaluer avec précision et de 

manière quantitative la fonction diastolique chez les patients atteint d’une CMH. 

L’élastographie myocardique par onde de cisaillement pourrait permettre cela.  Nous avons 

décidé de réaliser deux études cliniques prospectives, chez l’enfant à l’hôpital Necker-

Enfants maladies (NCT02619825) et chez l’adulte à l’hôpital Henri-Mondor et à l’Hôpital 

Européen Georges Pompidou (NCT02537041). 

De plus, une troisième étude prospective a également été réalisée chez l’adulte à 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Myocyte
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l’hôpital Henri-Mondor et à l’Hôpital Européen Georges Pompidou, avec pour objectif de 

comparer différentes situations pathologiques : 1) l’insuffisance cardiaque à fraction 

d’éjection réduite, 2) l’insuffisance cardiaque à fraction d’éjection conservée, et 3) l’amylose 

cardiaque. L’objectif principal était d’apporter de nouvelles informations sur l’intérêt et les 

limites de l’élastographie myocardique en clinique. 

Pour mettre en place ces trois essais cliniques, nous avons développé une interface 

graphique (GUI, pour graphical user interface) basée sur l'environnement Matlab (logiciel). 

Ce GUI a assuré l'autonomie du cardiologue pour effectuer de l’élastographie cardiaque par 

onde de cisaillement. En effet, le GUI permet au médecin d'intégrer en une seule acquisition 

des informations sur le patient, de choisir et d'adapter la profondeur de la poussée et le 

déclenchement de l’ECG (trigger selon le cycle cardiaque, en télé-diastole), et enfin 

d'acquérir les données. Les séquences utilisées pour chaque patient/volontaire ont été : 

l’élastographie d’onde de cisaillement et le mode-B harmonique pour deux coupes 

échographiques différentes, coupe parasternal petit-axe et parasternal grand-axe.  

 

2.2. Travaux fondamentaux 

 

2.2.1. Manuscrit “Ultrafast harmonic coherent compound 

(UHCC) imaging for high frame rate echocardiography and 

shear wave elastography” 

 

Ce travail a été publié dans IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control en 2016 

(M. Correia et al. 2016). 

Il a permis de présenter l’imagerie par sommation cohérente harmonique ultrarapide 

(imagerie non-linéaire) qui avait des résultats prometteurs pour nos futures applications 

cliniques d’élastographie myocardique.  
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2.2.2. Manuscrit “Validation of a non-invasive Myocardial 

Shear Wave Elastography device for clinical applications 

in cardiology” (In press) 

 

Ce travail a été accepté pour publication dans Innovation and Research in BioMedical 

Engineering (IRBM, In Press).  

Le but principal de ce travail était de présenter les limites d’applications cliniques de 

l’élastographie myocardique, notamment en termes d’épaisseur du myocarde et de rigidité 

maximale estimable de manière quantitative. De plus, cela nous a poussés à décrire les 

méthodes d’acquisition (GUI, graphical user interface) et le post-processing permettant 

l’autonomisation progressive du clinicien. 

Les principaux résultats ont été de montrer qu’une épaisseur de tissu < 5 mm et/ou 

un module de cisaillement > 25 kPa exposaient l’utilisation de notre outil (selon les 

paramètres utilisés) à des biais importants, donc à des limites d’applications cliniques. 

Cela a permis de mieux programmer et concevoir les études cliniques. 
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2.3. Applications chez l’enfant 

 

2.3.1. Présentation du travail 

 

Après avoir présenté la nouvelle technique d’imagerie dédiée à l’application humaine 

de l’élastographie myocardique (l’imagerie par sommation cohérente harmonique 

ultrarapide), puis avoir présenté nos modalités d’acquisition et de post-traitement ainsi que 

les limites attendues en clinique, l’enjeu était à présent de réaliser la « preuve de concept » 

chez l’humain en pratique clinique. Pour cela, il fallait concevoir une étude réalisable chez 

l’humain, permettant de montrer la fiabilité et la reproductibilité de la technique, tout en 

montrant un intérêt clinique fort.  

Cette étude a été promue par la Société Française de Cardiologie, après avoir obtenu 

l’accord du Comité de Protection des Personnes de Paris VI (2015-A00438-41) et une 

déclaration à l’ANSM (DMDPT-DAIG/MM/2015-A00438-41). De plus, cette étude a été 

déclarée au registre international d’études cliniques (ClinicalTrials.gov; NCT02619825). 

 

2.3.2. Manuscrit “Myocardial stiffness assessment using 

shear wave imaging in heathy children and hypertrophic 

cardiomyopathy” 

 

Ce travail a été accepté pour publication dans JACC Cardiovascular Imaging. Il est 

actuellement sous presse.  
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2.4. Applications chez l’adulte 

 

2.4.1. Présentation du travail 

 

Cette étude présente la même méthodologie que l’étude pédiatrique, avec deux 

différences importantes : 1) le recrutement de volontaires sains a été plus nombreux afin 

d’analyser l’évolution physiologique de la rigidité myocardique avec l’âge, 2) l’ajout de l’IRM 

myocardique comme outil analytique. Cette étude s’est faite en parallèle de l’étude 

pédiatrique, avec comme objectifs de montrer la faisabilité et la reproductibilité dans une 

population adulte de volontaires sains et de patients ayant une CMH, et de montrer que cet 

outil diagnostique pourrait avoir une valeur ajoutée en pratique clinique. 

Cette étude, comme l’étude pédiatrique, a été promue par la Société Française de 

Cardiologie, après avoir obtenu l’accord du Comité de Protection des Personnes de Paris VI 

(2015-A00187-42) et une déclaration à l’ANSM (DMDPT-DAIG/MM/2015-A00187-42). De 

plus, cette étude a été déclarée au registre international d’études cliniques 

(ClinicalTrials.gov; NCT02537041). 

 

2.4.2. Manuscrit “Myocardial stiffness and aging: non-

invasive shear wave imaging evaluation in healthy and 

hypertrophic cardiomyopathy adults” (In review) 

 

Ce travail est soumis pour publication et est actuellement en review. 
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2.4.3. Manuscrit “Myocardial stiffness in cardiac 

amyloidosis and heart failure” (In preparation) 

 

Les études pédiatriques et adultes sur populations saines et patients ayant une CMH ont 

permis de montrer : 1) la faisabilité et la reproductibilité de la technique d’imagerie, 2) sa 

capacité à différencier un cœur sain d’un cœur malade (par élastographie et par estimation 

de la fraction d’anisotropie), et 3) d’estimer quantitativement un paramètre directement lié à 

la fonction diastolique (la rigidité myocardique).  

L’étape suivante était donc de montrer, dans des situations pathologiques cliniques bien 

identifiées, que l’élastographie myocardique avait une valeur ajoutée diagnostique. Pour 

cela, nous avons inclus de manière prospective 60 patients entre février et octobre 2016, sur 

deux centres (l’hôpital Henri-Mondor, à Créteil, et à l’Hôpital Européen Georges Pompidou, à 

Paris), divisés en 3 groupes (n total=60) : 

 

1) l’insuffisance cardiaque à fraction d’éjection réduite [IC-FEr] (n=20) 

Critères d’inclusion pour le groupe IC-FEr :  

• Sujet ayant reçu une information sur la recherche et signé le formulaire de 

consentement 

• Bénéficiaire d’un régime de sécurité sociale 

• Adulte ≤ 90 ans 

• Diagnostic d’IC systolique selon Guidelines ESC 2012 (Mcmurray et al. 2012): 

la présence de symptômes d’insuffisance cardiaque droits ou gauches, la 

présence de signes physiques d’insuffisance cardiaque, FEVG < 45%. 

Critères d’exclusion pour le groupe IC systolique : 

• Grossesse 

• Arythmie atriale permanente 

• Anéchogénéicité 

• Allergie au gel d’échocardiographie 

• Refus ou incapacité linguistique ou psychique de signer le consentement 

éclairé 

• Allergie au gadolinium  

 

2) l’insuffisance cardiaque à fraction d’éjection préservée [IC-FEp] (n=20) 

Critères d’inclusion pour le groupe IC-FEp : 

• Sujet ayant reçu une information sur la recherche et signé le formulaire de 
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consentement 

• Bénéficiaire d’un régime de sécurité sociale 

• Adulte ≤ 90 ans, 

• Hospitalisation en cardiologie pour oedème aigu pulmonaire (OAP) 

hémodynamique sur poussée d’ICD. 

• FEVG >45% (pas de dysfonction systolique) 

• BNP > 500 pg/mL  

• Absence de pathologie pulmonaire associée 

• Pas d’autre cardiopathie connue (valvulaire, ischémique ou rythmique). 

Critères d’exclusion pour le groupe ICD isolée : 

• Grossesse  

• Arythmie atriale permanente 

• Trouble cinétique segmentaire à l’échographie. 

• Anéchogénéicité, 

• Allergie au gel d’échocardiographie. 

• Refus ou incapacité linguistique ou psychique de signer le consentement 

éclairé 

• Allergie au gadolinium 

 

3) l’amylose cardiaque (n=20) 

Critères d’inclusion pour le groupe Amylose :   

• Sujet ayant reçu une information sur la recherche et signé le formulaire de 

consentement 

• Bénéficiaire d’un régime de sécurité sociale 

• Age > 18 ans 

• Diagnostic d’amylose AL (confirmé par la réalisation d’électrophorèse des 

protides, de l’immunofixation, du dosage des chaînes libres sériques et de la 

recherche de protéinurie de Bence Jones) ou diagnostic d’amylose TTR 

héréditaire ou sénile  

• Diagnostic d’amylose confirmé par l’examen anatomopathologique et la 

réalisation de biopsie  

• Hypertrophie biventriculaire (SIV>12mm)  

• FEVG >45% (pas de dysfonction systolique) 

• Pas d’autre cardiopathie connue (valvulaire, ischémique ou rythmique). 

Critères d’exclusion pour le groupe Amylose : 
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• Grossesse 

• Arythmie atriale permanente 

• Anéchogénéicité 

• Allergie au gel d’échographie 

• Refus ou incapacité linguistique ou psychique de signer le consentement 

éclairé 

• Allergie au gadolinium 

 

Concernant la méthodologie de l’élastographie myocardique, le mode d’acquisition, de 

recueil de données et de post-traitement a été le même que celui des études portant sur la 

cardiomyopathie hypertrophique (cf chapitre 2.4.1 et 2.4.2).  

Les données échocardiographiques recueillies sur l’ensemble de la population de l’étude 

(n=60) ont été : 

- Imagerie 3D : Volumes ventriculaires de la FE et de l’index de sphéricité. 

- Imagerie 2D : VTD, VTS, FEVG (Simpson 4 cavités et 2 cavités), Masse VG, 

épaisseur TD SIV et Parois postérieures, Volume OG, globale longitudinale strain (2D 

speckle tracking) 

- Imagerie TM: TM trans-ventriculaire classique avec tous les paramètres [épaisseurs, 

Masse VG et FEVG] 

- Doppler : E/A, E/Em, E/Vp, TRIV, flux VP si possible, Flux veineux sus hépatique 

 

Aucune IRM cardiaque dédiée à cette étude n’a été réalisée.  

 

Résultats 

 

Les résultats de cette étude sont encore en cours d’analyse et d’interprétation.  

Le tableau 1 résume les caractéristiques épidémiologiques, échographiques et 

élastographiques (résultats partiels) de la population (n=60) 
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Tableau 1 : Caractéristiques de la population de l’étude « Myocardial stiffness in cardiac 

amyloidosis and heart failure » 

 IC-FEr 

(n=20) 

IC-FEp 

(n=20) 

Amylose 

(n=20) 

p 

Age 68.8 [63.0-72.6] 49.8 [38.3-56.6] 69.3 [60.3-78.4] 0.01 

Sexe ratio (M/F) 15/5 15/5 18/2 0.34 

Poids (kg) 76 [68-82] 75 [65-80] 69 [62-83] 0.22 

Taille (cm) 171 [160-177] 174 [165-179] 173 [162-177] 0.67 

IMC 26.0±3.3 24.7±2.9 23±2.9 0.24 

   Echocardiographie 

Surface OG (4 cavités, 

cm²) 

24.3 [20.3-29.4] 29.5 [24.8-34.0] 37.4 [31.9-44.3] <0.01 

Volume OG indexé 

(ml/m²) 

32.1 [25.7-38.2] 40.6 [32.4-57.4] 48.2 [38.4-56.6] <0.01 

Volume OG indexé 

>34ml/m² 

7/20 (35%) 13/20 (65%) 19/20 (95%) <0.01 

FE VG (%) 35 [30-41] 73 [65-77] 62 [51-69] <0.01 

DTD VG (mm) 57 [52-61] 53 [48-56] 48 [42-50] 0.08 

DTS VG (mm) 48 [41-50] 26 [23-31] 30 [27-34] <0.01 

Masse VG / SC (g/m2) 99 [84-108] 81 [69-92] 119 [107-143] 0.04 

VG GS (%) 9.9 [8.5-10.8] 15 [13-17] 11 [8-16] 0.02 

ASB segment GS (%) 8.7 [7.8-9.6] 16 [14-19] 7.7 [5.9-8.9] <0.01 

Epaisseur 

télédiastolique ASB 

segment (mm) 

10 [8-11] 6 [5.5-9.5] 13 [13-15] 0.01 

Pic onde E (cm/s) 57 [40-72] 58 [50-83] 146 [128-158] <0.01 

E/A  0.76 [0.62-1.01] 1.0 [0.72-1.23] 3.4 [2.4-4.9] <0.01 

e’ septal (cm/s) 5 [4-6] 5 [4-7] 5 [5-9] 0.61 

E/e’ 11 [9.4-15.8] 11.3 [8.7-15.1] 12.2 [5.6-15.9] 0.77 

TD onde E  (ms) 187 [121-247] 232 [180-264] 161 [146-218] 0.06 

TRIV (ms) 65 [45-86] 96 [80-123] 78 [67-100] 0.10 
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Vp (cm/s) 37 [25-52] 41.5 [33.5-49] 36 [32-42] 0.41 

E/Vp 1.35 [1.20-2.93] 1.46 [1.26-1.79] 1.95 [1.54-2.47] 0.44 

S/D ratio (veines 

pulmonaires) 

1.31 [1.05-1.44] 1.06 [0.75-1.18] 0.57 [0.51-0.70] 0.03 

   Élastographie 

Élastographie (kPa) En attente En attente Non-estimable 

quantitativement 

 

Les valeurs sont exprimées en médianes, avec [IQ25%-IQ75%]. 

ASB : antéro-septo-basal ; DTD : diamètre télédiastolique ; DTS : diamètre télésystolique ; FE : fraction 

d’éjection ; GS : global strain ; OG : oreillette gauche ; TD : temps de décélération ; TRIV : temps de relaxation 

isovolumique ; VG : ventricule gauche ; Vp : vitesse de propagation 

 

Concernant les patients ayant une amylose cardiaque, tous les patients avaient une 

élastographie non estimable quantitativement car ayant une onde de cisaillement trop rapide. 

 

Discussion du travail en cours, de ses limites et de ses perspectives 

A travers des résultats encore intermédiaires de cette étude clinique, un résultat nous 

semble déjà intéressant. En effet, les patients ayant une amylose cardiaque ont une rigidité 

qui n’est pas analysable de manière quantitative selon notre technique, car trop élevée. En 

effet, notre travail portant sur les limites de notre technique (cf paragraphe 2.2.2, Manuscrit 

Validation of a non-invasive Myocardial Shear Wave Elastography device for clinical 

applications in cardiology) a montré qu’une vitesse d’onde de cisaillement supérieure à 5m/s 

rendaient sa visualisation difficile, ce qui se passe dans ce sous-groupe clinique.  

Malgré tout, cette étude, qui reste en cours d’analyse, pourrait présenter certaines 

difficultés. La première concerne la méthodologie d’inclusion et le fait qu’il n’y ait pas eu 

d’appareillement par l’âge lors de des inclusions. Effectivement, nous avons conçu et débuté 

l’étude en même temps que celle portant sur les volontaires sains et les CMH. Etant donné 

que ces études avaient pour but d’apporter une preuve de concept clinique pour 

l’élastographie myocardique, nous n’avions aucune donnée de référence disponible, 

notamment aucune idée préconçue sur l’évolution physiologique de la rigidité myocardique 

en fonction de l’âge. Malgré certaines études fondamentales chez l’humain sain (Fujimoto et 

al. 2012), nous avions décidé d’inclure les patients sans appareillement statistique 

spécifique. Au regard de nos résultats chez les volontaires sains, cela pourrait constituer un 

biais dans l’analyse et l’interprétation de nos nouveaux résultats. La seconde difficulté 

concerne l’interprétation de la non visualisation de l’onde de cisaillement chez les patients du 
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groupe amylose. En effet, l’analyse des datas brutes a été reprise chez les 20 patients de ce 

groupe, et malgré la visualisation du push dans le myocarde et l’excellente échogénicité de 

ces patients, l’onde de cisaillement n’était pas observable. La seule interprétation possible 

est que l’onde de cisaillement est trop rapide donc que le myocarde est trop rigide. Nous 

restons encore prudents sur l’exactitude de cette conclusion et peut-être que des travaux in 

vitro sur des myocardes explantés (atteints d’amylose cardiaque), permettant des cadences 

d’images supérieures, donc des visualisation d’onde de cisaillement plus rapides, pourraient 

être pertinents pour confirmer notre conclusion. 

 

2.5. Perspectives 

 

A travers ces travaux, nous avons apporté la preuve clinique que l’élastographie 

myocardique était réalisable et reproductible, chez l’enfant comme chez l’adulte. Nous avons 

également montré que cette nouvelle technique d’imagerie pouvait différencier des cœurs 

sains de cœurs malades, tout en ayant un résultat quantitatif qui permettrait de mieux 

caractériser la fonction diastolique en pratique clinique. De plus, nous avons apporté des 

réponses aux limites ainsi qu’aux perspectives d’amélioration de cette technique.  

Pour la suite, l’enjeu va être de montrer que l’élastographie myocardique a une valeur 

ajoutée pour « soigner des malades », donc pour mieux suivre et analyser les prises en 

charge thérapeutiques de certaines cardiopathies. Les perspectives d’application sont donc 

particulièrement nombreuses. A titre d’exemple, nous pourrions évoquer l’évaluation d’un 

traitement spécifique pour une cardiomyopathie bien identifiée (type maladie de Pompe avec 

introduction par alpha-glucosidase), ou l’évaluation d’un traitement général pour une 

situation cardiologique spécifique (par exemple l’efficacité en aigue du traitement 

immunosuppresseur pour un transplanté cardiaque), ou enfin l’évaluation d’un traitement 

général pour une situation cardiologique générale (type traitement par Digoxine ou 

Cordarone chez des patients ayant une IC-FEp). A titre personnel, je pense que la prochaine 

étape de l’élastographie myocardique dans notre pratique clinique devra passer un de ces 

protocoles thérapeutiques cliniques, afin de montrer que l’élastographie myocardique permet 

d’améliorer la prise en charge (et le suivi) de ces malades. L’enjeu sera donc de bien choisir 

le protocole à mettre en place aussi bien chez l’enfant que chez l’adulte, d’avoir les moyens 

matériels et humains adéquats pour le réaliser, puis d’apporter un résultat clair sur l’apport 

de l’élastographie myocardique dans la situation choisie. A ce moment-là, nous aurons tous 

les arguments pour être convaincants sur l’importance de disposer de ce nouvel outil 

d’imagerie en pratique clinique courante. 
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3. Elastographie hépatique 
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3.1. Introduction et Objectifs 

 

L'insuffisance cardiaque (IC) est la principale cause de morbidité et de mortalité chez les 

patients cardiaques et peut provoquer des dysfonctionnements d'organes multiples en raison 

de diverses interactions. Une dysfonction cardiaque droite peut induire des signes de cœur 

congestif droit en raison de l'augmentation des pressions de remplissage, avec des 

répercussions directes sur le foie (congestion hépatique). À l'heure actuelle, l'estimation 

indirecte des pressions de remplissage du cœur droit est obtenue grâce à l'examen clinique, 

à un paramètres biologique (le BNP ou le NT-proBNP) et grâce à certains paramètres 

échographiques. Le cathéter cardiaque droit est le « gold standard » pour mesurer la 

pression veineuse centrale (PVC), mais il est invasif, coûteux et risqué. 

L'élastographie du foie a d'abord été développée pour analyser les propriétés tissulaires 

de cet organe, en particulier pour le classement de la cirrhose. Il est important de noter que 

la congestion altère la rigidité intrinsèque du foie. Pour cette raison, des études récentes ont 

démontré que la rigidité hépatique (RH) et la PVC sont corrélées. Malgré tout jusqu'à 

maintenant, ces études ont eu des limitations techniques et l’utilisation potentielle de la 

mesure de la RH par ultrasons comme substitut fiable et quantitatif de l’estimation de la  

PVC en pratique clinique nécessite des preuves supplémentaires. 

Il existe plusieurs techniques d'échographie pour évaluer la RH (cf figure 5). Les 

principaux étant l'élastographie impulsionnelle (par exemple Fibroscan®) et l'impulsion de 

force de rayonnement acoustique (ARFI) avec une estimation qualitative (par exemple, 

Siemens Virtual Touch Quantification®) ou avec une estimation de quantification absolue par 

Shear Wave Elastography (SWE). Le SWE est le seul à permettre une estimation en temps 

réel avec une image quantifiée absolue. Plusieurs études sur les animaux ont montré l'intérêt 

de SWE pour corréler l'estimation de la rigidité et la congestion des organes, en particulier 

pour le rein. À notre connaissance, aucune étude clinique n'avait été menée sur des humains 

pour lier le PVC et la RH estimée par le SWE en temps réel. 

Nous cherchions ici à déterminer si la RH estimée par SWE pouvait estimer de manière 

fiable la mesure de PVC lors du cathétérisme cardiaque droit. En outre, nous avons regardé 

si les changements aigus de la  PVC étaient corrélés avec les changements dans la RH. 
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Figure 5 : Méthodes d’élastographie par ultrason 

 

 

3.2. Manuscrit “Towards non-invasive assessment of central 

venous pressure using real time and quantitative liver 

stiffness estimation” 

 

Ce travail est publié dans JACC : Cardiovascular Imaging, sous forme de Letter to the 

Editor (Villemain, Sitefane, et al. 2017).  

Le manuscrit complet fait suite à la publication. 

 

 



120 
 
 

 



121 
 
 

 



122 
 
 

 



123 
 
 

 



124 
 
 

 



125 
 
 

 



126 
 
 

 



127 
 
 

 



128 
 
 

 



129 
 
 

 



130 
 
 

 



131 
 
 

 



132 
 
 

 



133 
 
 

 



134 
 
 

 



135 
 
 

 



136 
 
 

 



137 
 
 

 



138 
 
 

 



139 
 
 

 



140 
 
 

 



141 
 
 

 



142 
 
 

 



143 
 
 

 



144 
 
 

 



145 
 
 

 



146 
 
 

 



147 
 
 

 



148 
 
 

 



149 
 
 

 



150 
 
 

 



151 
 
 

 



152 
 
 

3.3. Perspectives 

 

En comparaison de l’élastographie myocardique, l’élastographie hépatique par SWE a 

cette chance d’être disponible en pratique clinique courante. Ce n’est pas de la recherche 

fondamentale, les outils (machine d’échographie et sondes) ont le marquage CE.  

A la lumière des résultats présentés dans ce travail, l’élastographie hépatique par SWE 

semble être un outil très fiable et reproductible pour estimer la PVC de manière quantitative 

et de manière non invasive. De plus, l’évolution en temps réel de cette estimation permet 

d’imaginer des applications en aigu comme en chronique.  

De nombreuses situations cliniques semblent être intéressantes à explorer, notamment 

en cardiologie pédiatrique et congénitale. Les maladies du cœur droit et leur management 

(maladie d’Ebstein, dysplasie valvulaire tricuspide, atrésie pulmonaire en stratégie 

biventriculaire, tétralogie de Fallot réparé avec anneau fendu à titre d’exemples) manquent 

d’outil non invasif pour estimer les pressions de remplissage du cœur droit. Les 

cardiomyopathies avec atteinte biventriculaire (dilatée, restrictive, hypertrophique) ainsi que 

la gestion de leur décompensation aigue pourraient également être une belle population 

trouvant un intérêt à une application clinique. Enfin, l’ajout de l’élastographie hépatique dans 

le suivi à long terme des HTAP et l’évaluation de la fonction ventriculaire droite dans ces 

situations pourraient apporter une valeur ajoutée. 

A l’heure actuelle, nous explorons une autre application dans le service de cardiologie 

pédiatrique à l’hôpital Necker-Enfants malades : l’estimation de pressions pulmonaires dans 

le montage univentriculaire type Fontan. En effet, une des stratégies chirurgicales visant à 

augmenter l’espérance de vie de ces cardiopathies très sévères consiste à connecter 

directement les veines caves aux artères pulmonaires, afin de perfuser les poumons sans 

utiliser la pompe cardiaque. En définitive, la pression dans les veines caves est égale aux 

pressions dans les artères pulmonaires. Donc, selon les résultats de notre étude, la rigidité 

hépatique serait le reflet direct des pressions pulmonaires, qui sont un facteur essentiel de 

bonne tolérance du montage chirurgical. Les inclusions de ces patients dans une étude 

prospective sont actuellement en cours, et l’analyse ainsi que l’interprétation de des résultats 

seront dans la continuité de l’étude “Towards non-invasive assessment of central venous 

pressure using real time and quantitative liver stiffness estimation” (Villemain et al. 2017). 

Malgré tout, une des limites encore importante à l’application clinique « tout venant » de 

cette estimation non invasive de la PVC concerne l’état sous-jacent du foie. Dans notre 
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étude, nous avons sélectionné une population de patients n’ayant aucun facteur favorisant 

une anomalie constitutionnelle ou acquise du parenchyme hépatique. Le but était d’éviter ce 

biais dans la corrélation entre rigidité hépatique et PVC. Lors d’une évaluation clinique d’un 

patient, il est parfois difficile d’être convaincu de l’absence de pathologie hépatique 

intrinsèque, qui pourrait modifier le résultat d’élastographie. Il reste donc des travaux à 

réaliser pour essayer de caractériser la différence entre une élévation de rigidité hépatique 

exclusivement due à une congestion avec une élévation en partie (ou totalement due) à une 

atteinte tissulaire du foie. Des analyses multiparamètriques (IRM hépatique, ERM 

[elastographie par IRM], TDM hépatique + élastographie par SWE) pourraient être 

intéressantes à explorer. 
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4. Imagerie des fibres myocardiques par ultrasons 
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4.1. Introduction et Objectifs 

 

Dans le chapitre 2 de cette thèse, nous avons introduit l’élastographie cardiaque par 

onde de cisaillement et ses résultats dans trois essais cliniques. Nous avons pu observer 

qu’en fonction de la coupe échographique, des vitesses d’onde de cisaillement différentes 

seront mesurées (cf paragraphes 2.3.2 et 2.4.2). C’est essentiellement dû à l’architecture 

des fibres cardiaques, et à l’anisotropie du myocarde. Le muscle cardiaque humain est en 

effet un réseau tridimensionnel complexe de fibres élastiques organisées. Le muscle 

cardiaque est donc un tissu élastique anisotrope, dont les propriétés physiques changent 

selon les différents axes d’observation, mais également au cours du temps, avec la 

contraction cardiaque. L'arrangement des fibres est spécifique et directement lié aux 

propriétés électriques et mécaniques du cœur. Des changements d’architecture des fibres 

cardiaques et de rigidité peuvent se produire dans de nombreuses maladies cardiaques, et 

l’évaluation de ces modifications ainsi que leur compréhension de manière non invasive et 

en temps réel pourraient donc améliorer le diagnostic et le traitement de ces maladies. 

Différentes techniques ont été développées, principalement basées sur l’IRM ou 

l’optique, mais aussi sur les ultrasons pour évaluer la rigidité et/ou l’anisotropie du tissu 

cardiaque. Comme nous l’avons souligné précédemment, l'imagerie par ultrasons est l'une 

des principales modalités utilisées en pratique clinique, et plus particulièrement pour 

l'imagerie cardiaque. Le développement de techniques ultrasonores pour l’évaluation de la 

rigidité et l’anisotropie cardiaque est donc extrêmement intéressant.  

L’orientation des fibres myocardiques est liée aux propriétés mécaniques et électriques 

du cœur et son étude permettrait de mieux comprendre le développement de pathologies 

cardiaques. A l’heure actuelle, il n’existe pas de modalités d’imagerie clinique permettant de 

cartographier l’orientation des fibres cardiaques. Dans l’étude finalisée et présentée ci-

dessous, des images du myocarde d’un volontaire sain ont été réalisées par imagerie du 

tenseur de rétrodiffusion ultrasonore (BTI : Backscatter Tensor Imaging), une nouvelle 

technologie d’imagerie par ultrasons en 3D qui permet de cartographier les fibres 

myocardiques en analysant la cohérence spatiale des échos rétrodiffusés à haute cadence 

d’imagerie. Les applications à l’imagerie de tissus ex-vivo de porcs et sur cœur battant de 

volontaires sains sont présentées. 
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4.2. Manuscrit “Imaging the dynamics of cardiac fiber 

orientation in vivo using 3D Ultrasound Backscatter Tensor 

Imaging”  

 

Cette étude a été publiée dans Scientific Reports en 2017 (Papadacci et al. 2017). 
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4.3. Perspectives 

 

L’orientation des fibres du myocarde obtenues par 3D-BTI sur les myocardes de porcs 

correspondent aux mesures effectuées par histologie. La moyenne des orientations des 

fibres effectuées sur 5 échantillons varie continuellement à travers la paroi du myocarde 

avec une différence 98.6° +/- 8.9° entre l’endocardium et l’epicardium. L’orientation des 

fibres cardiaques in-vivo a été obtenue pendant un cycle cardiaque complet. La différence 

d’angle entre epicardium et endocardium est entre 60 et 80° pendant le cycle cardiaque. Ces 

résultats suggèrent donc que le 3D-BTI peut être utilisé pour l’étude de l’orientation des 

fibres myocardiques et ses dynamiques. 

D’un point de vue plus général, l’enjeu ici est de comprendre que la cohérence spatiale 

ultrasonore permet d’avoir des informations sur la structure même des tissus, avec une 

précision bien supérieure à la résolution spatiale de l’imagerie ultrasonore conventionnelle, 

classiquement dépendante de la longueur d’onde ʎ (du moins pour la résolution spatiale 

axiale), donc de l’ordre du millimètre. Cela ouvre donc des perspectives d’exploration et 

d’analyse à une échelle tissulaire, de l’ordre du micromètre. 

En physiologie, très peu de travaux scientifiques ont apporté des réponses sur l’évolution 

durant un cycle cardiaque des fibres de cardiomyocytes (cf références du manuscrit). Nous 

n’avons pas d’information sur leur évolution et leur organisation durant l’embryogénèse 

cardiaque, ce qui pourrait aider à la compréhension de certaines cardiomyopathies 

congénitales. A l’autre extrême de la vie, il pourrait être intéressant de mieux comprendre 

l’évolution naturelle avec l’âge des fibres de cardiomyocytes. En effet, à travers la littérature, 

nous avons de plus en plus d’information sur l’évolution des structures valvulaires (Goldbarg 

et al. 2007) (Aikawa et al. 2006) ou des structures coronariennes (Minamino and Komuro 

2007) (Kurz et al. 2006), mais nous manquons encore d’outil d’imagerie pour avoir accès in 

vivo au tissu (et la fibre) du myocarde (Lombaert et al. 2012). 

   En physiopathologie, de nombreuses cardiopathies congénitales ou acquises entrainent 

une attente des fibres musculaires. Du moins nous avons beaucoup d’arguments pour le 

penser, mais un outil d’imagerie comme le 3D-BTI permettrait d’aller plus loin dans la 

compréhension de ces phénomènes. Dans nos travaux sur l’élastographie myocardique, 

nous avions apporté des argument supplémentaires sur la déstructuration tissulaire dans ces 

cardiopathies, via la fraction d’anisotropie estimée par ETI (Lee et al. 2010) (Lee et al. 

2012).Mais l’analyse dynamique durant tout un cycle est limitée par les risques thermique 
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(ISPTA) et surtout mécanique (MI), cf paragraphes 2.3.2 et 2.4.2. Le 3D-BTI pourrait permettre 

de mieux comprendre l’évolution de l’organisation des fibres myocardiques durant un cycle 

cardiaque, et la différence entre le sain et le pathologique. D’autres études cliniques 

spécifiques permettaient de savoir si la 3D-BTI pourrait être un outil de dépistage de 

cardiomyopathie ou un outil permettant de mieux estimer le pronostic de certaines 

cardiomyopathies identifiées en corrélant l’organisation des fibres et l’état d’avancement de 

la maladie. 

Evidemment, en parallèle des perspectives d’application, l’amélioration de la technologie 

doit se faire. Des sondes à plus hautes fréquences de ce type (matricielle 1024 voies à 

pilotage par système d’acquisition ultrarapide personnalisé et programmable) permettraient 

d’avoir une résolution spatiale encore plus favorable. Elles sont actuellement en cours de 

fabrication. De plus, le temps réel (« 4-D ») est encore impossible du fait du temps du post-

processing (analyse et obtention de l’image de la représentation vectorielle du volume) et 

cela ne pourra être amélioré que par une optimisation de la capacité de calcul et des cartes 

vidéo des systèmes. Mais comme toujours, ce n’est qu’en proposant de nouvelles 

applications qu’on poussera la technologie à s’améliorer. 
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5. Imagerie des flux coronaires par ultrasons 
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5.1. Introduction et Objectifs 

 

Le cœur est l'organe responsable de la perfusion sanguine de tout le corps humain. Il est 

également constitué d’un système d'auto-perfusion, le système coronarien. Tout 

dysfonctionnement ou maladie de ce système peut conduire à des complications cliniques. 

Différentes maladies peuvent affecter le flux sanguin coronarien, comme par exemple le 

diabète, l'athérosclérose (pouvant entraîner une coronaropathie), l'hypertension, l'ischémie et 

l'insuffisance cardiaque. Différentes techniques permettent d'évaluer ce système de 

perfusion, mais en raison de leurs limitations (résolution d'image, cadence d’imagerie, 

caractère invasif ou injection de contraste-agents), ces techniques n’arrivent pas à imager 

complètement et de manière quantitative la circulation coronaire. L’échographie est l’examen 

le plus utilisé en cardiologie, toutefois, l’imagerie conventionnelle est inadéquate pour 

accéder correctement à la circulation coronarienne. Par conséquent, le développement de 

l'imagerie ultrasonore ultrarapide non-invasive pour accéder au flux coronarien et l’évaluer 

serait d'un grand intérêt en cardiologie. Le développement de cette technique d’imagerie 

ultrasonore est l'objet des travaux présentés dans ce chapitre. 

Nous avons commencé à développer l’imagerie ultrasonore ultrarapide en deux 

dimensions pour accéder à la circulation coronarienne avec une meilleure résolution 

(permettant l'accès à des diamètres allant jusqu'à 100 µm). Ce développement a été apporté 

grâce un traitement du signal dédié à cette application. Ce traitement particulier repose sur 

un filtrage des mouvements du tissu par un filtre spatiotemporel (SVD, pour singular value 

decomposition) pondéré par l’énergie et adapté temporellement au mouvement de la paroi 

cardiaque. Nous appliquons la SVD dans de petites fenêtres temporelles glissantes (d’une 

durée d’environ 25 ms) tout au long du cycle cardiaque, le mouvement global du tissu dans 

chaque fenêtre est considéré comme faible.  Puis, afin de prendre en compte l'énergie et 

donc l'inertie de l'arrangement de valeurs propres, on calcule, pour chaque fenêtre 

temporelle et SVD, la somme cumulée des valeurs propres (gain en puissance). Finalement, 

on trouve le seuil de coupure en calculant le maximum de la dérivée seconde de la somme 

cumulée des valeurs propres.    

Nous avons également développé un nouveau concept pour accéder aux changements 

de débit volumétrique en utilisant les ultrasons : « l’intégral gain-vitesse ». Cette métrique 

permet d’obtenir des débits relatifs, soit des images de Doppler puissance corrigées par la 

vitesse axiale. Le Dr Mafalda Correia, au cours de son travail de thèse à l’Institut Langevin, a 

testé l’intégral gain-vitesse in vitro sur un fantôme artériel pour trois débits différents (120 
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ml/min, 241 ml/min et 376 ml/min). Pour ces expériences, l’intégral gain-vitesse n'a pas 

permis de déterminer directement une mesure absolue du débit volumétrique, cependant, les 

résultats présentés montrent que cette méthode est sensible et proportionnelle aux 

changements de débit au vue de l'analyse du signal d'intensité Doppler. L'intensité du signal 

Doppler pour un débit 120 ml/min était environ deux fois inférieure à l’intensité du signal 

Doppler pour un débit de 241 ml/min et trois fois inférieure à celle pour un débit de 376 

ml/min. 

De façon à améliorer et valider notre traitement d’imagerie dédié et le principe de 

l’intégral gain-vitesse in vivo, nous avons réalisé des séries d’expériences chez le cochon. 

Les objectifs de ces expériences étaient les suivants: (1) démontrer si l'imagerie Doppler 

ultrarapide avec notre traitement de données pourrait donner accès in vivo à la circulation  

coronarienne intramurale ; (2) évaluer les variations de débit coronarien pendant l’hyperémie 

réactive, induite par une brève occlusion de l'artère coronaire; (3) mesurer la réserve 

coronaire (rapport du flux coronaire pendant une vasodilatation coronarienne maximale et le 

flux coronaire de référence) (CFR) intramurale par injection d'adénosine; et finalement (4) 

imager les effets potentiels de l'infarctus du myocarde sur le système vasculaire coronaire.  

Dans le but de se rapprocher de la pratique clinique, nous avons également évalué la 

capacité de notre méthode à détecter la circulation coronarienne en transthoracique chez 

des humains. Nous avons effectué l'imagerie Doppler ultrarapide sur deux volontaires sains 

au sein d’une étude de recherche clinique en cardiologie pédiatrique, à l’hôpital Necker-

Enfants malades. La faisabilité chez l’humain a été évaluée sur un sujet féminin et un autre 

masculin, âgés de 5 et 7 ans, respectivement.  

 

5.2. Manuscrit “Non-invasive imaging of the coronary 

vasculature using ultrafast ultrasound” + Editorial Comment 

 

 Ce travail est publié dans JACC : Cardiovascular Imaging (Maresca et al. 2017) 
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5.3. Perspectives 

 

Au cours de ce travail, nous avons démontré in vivo sur modèle porcin que : (1) 

l'imagerie Doppler ultrarapide avec notre traitement de données permet d’accéder in vivo à la 

circulation coronarienne intramurale ; (2) l’intégral gain-vitesse était fortement corrélé avec le 

débit coronarien estimé par bague de débit (r2 de 0,89 pour 5 animaux) ; (3) l'imagerie 

ultrasonore ultrarapide avait la capacité d’évaluer la CFR de façon non-invasive (via le test à 

l’injection d’adénosine) ; et (4) les images de Doppler ultrarapides permettaient de mieux 

caractériser des tissus nécrosé post infarctus que le B-mode classique. Concernant 

l’application humaine (n=2), nos résultats ont démontré qu'il est possible de détecter des 

veines et des artères coronariennes intramurales en transthoracique dans un contexte 

clinique in vivo. 

Maintenant que la preuve de concept a été réalisée, il va falloir montrer que cette 

technique d’imagerie peut apporter une valeur ajoutée à une pratique clinique. Evidemment, 

les cardiopathies ischémiques chez l’adulte semblent être une application naturelle et 

évidente, notamment pour l’évaluation d’une ischémie stable et d’éviter de faire une CFR 

invasive. De plus, certaines cardiomyopathies, comme la CMH, souffrent d’une atteinte de la 

microcirculation coronaire qui pourrait impacter sur le pronostic (et donc le suivi) de ces 

pathologies. Mais à l’heure actuelle, aucune technique d’imagerie ne nous permet de 

l’évaluer. Le Doppler ultrarapide pourrait apporter des solutions. Enfin, en cardiologie 

congénitale et malformative, de multiples situations exposent le myocarde à une ischémie, 

soit par défaut de débit de perfusion intracoronarienne (par exemple dans le cas 

d’hypoplasie du ventricule gauche après intervention de Norwood avec défaut de montage 

(Baffa et al. 1992) (Charpie et al. 2001)) ou par hypoxie intracoronarienne (par exemple dans 

le cas des transpositions des gros vaisseaux (Weindling et al. 1994) (Bonhoeffer et al. 

1997)).  

Une étude prospective a été débutée à l’hôpital Necker-Enfants malades dans le service 

de cardiologie pédiatrique, s’intitulant Evaluation De L’anatomie Et Du Flux Coronarien Par 

Doppler Ultrafast – Application En Cardiologie Pediatrique, Etude Pilote « Coronaire-

Pediatrie ». Elle bénéficie du financement RMA de la Fondation de l’Avenir, AP-RMA-16-032. 

L’objectif principal est de comparer la perfusion myocardique dans la transposition des gros 

vaisseaux avant et après correction chirurgicale, puis à distance de voir si cela est corrélé 

avec le devenir de ces patients. L’objectif est d’inclure 40 sujets, en deux groupes : groupe 

« sujets sains » (n=20) et groupe cardiopathie « TGV » (transposition des gros vaisseaux, 
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n=20). Chaque sujet bénéficiera d’une exploration par échocardiographie et par doppler 

ultrafast en transthoracique afin d’évaluer l’anatomie et le flux des coronaires intra-

myocardiques. Les sujets du groupe « TGV » auront deux évaluations distinctes (avant et 

après la chirurgie correctrice qui intervient dans les premiers jours de vie). L’analyse 

statistique sera essentiellement descriptive et évaluera les différences entre chaque groupe. 

Les inclusions sont actuellement en cours. 

Concernant les limites actuelles de la technologie, il est clair que la reconstruction 

volumique (en non plus en 2-D) sera l’étape suivante. Due à l'architecture complexe du 

réseau vasculaire coronarien, l'imagerie 3-D sera particulièrement importante pour cette 

application. Un des avantages majeurs par rapport aux images 2-D est l'évaluation 

volumétrique du débit sanguin, en remplacement de l’intégral gain-vitesse qui reste une 

mesure relative et non absolue. Récemment, l’institut Langevin a montré que l’imagerie 

ultrarapide 4-D pourrait être effectuée en utilisant un système ultrasonore possédant un 

grand nombre de canaux électroniques programmables et une sonde matricielle (Provost et 

al. 2014). De façon à accéder au réseau vasculaire coronarien en quatre-dimensions, les 

équipes de l’institut Langevin ont développé l’imagerie Doppler ultrarapide 4-D avec un 

traitement d’imagerie dédié, de même que pour l’imagerie 2-D (Correia et al. 2016) (Demené 

et al. 2016).  

L’imagerie Doppler ultrarapide en deux- et quatre-dimensions pourrait devenir un outil 

d'imagerie important pour le diagnostic ou évaluation des maladies coronariennes, 

anatomiques ou de perfusion. Les principaux avantages par rapport à d'autres modalités 

d'imagerie sont l’aspect non-invasif, le faible coût, le temps réel, et le traitement des données 

pourrait être effectué rapidement lors d'une consultation. 
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6. Couplage électromécanique 
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6.1. Introduction et Objectifs 

 

 Si on synthétise les choses, le cœur peut être considéré comme un moteur 

musculaire commandé par des impulsions électriques, dont la mission est de pomper une 

fraction du volume sanguin dans le circuit vasculaire à chaque excitation électrique reçue.  

 L’origine de ces impulsions électriques est le nœud sinusal, « pacemaker naturel », 

qui est un ensemble de cellules auto-excitables et synchronisées d’où part un courant de 

dépolarisation à destination de toutes les cellules musculaires cardiaques (figure 6). Ces 

cellules ainsi excitées se contractent dans la direction de leurs fibres, provoquant à chaque 

battement cardiaque l’éjection de sang des ventricules dans la circulation. Le cœur comporte 

deux types de cellules musculaires : 1) des cellules qui produisent et conduisent des 

impulsions ; 2) des cellules qui répondent à ces impulsions par un raccourcissement 

(contraction). Du point de vue fonctionnel, le myocarde ventriculaire est un syncitium, c’est-à-

dire que les cellules ne sont pas isolées les unes des autres : une excitation qui naît quelque 

part dans les ventricules conduit, quelle que soit sa localisation, à une contraction complète 

des deux ventricules (Silbernagl, Despopoulos, and Laurent 1992), et les membranes des 

cellules communiquent par des gap-junctions. Le couplage excitation-contraction repose sur 

l’intervention d’une « commande calcique » (la concentration Ca2+ à l’intérieur des cellules 

musculaires cardiaques, elle-même sous la dépendance directe de la différence de potentiel 

transmembranaire) dans le mécanisme des ponts d’union actine-myosine à la base de la 

contraction musculaire (Cranefield and Hoffman 1958)(Bers 2002), figure 7. A l’échelle 

macroscopique, l’activité électrique du cœur se mesure de façon non invasive grâce à 

l’électrocardiogramme (ECG), qui est un tracé de la différence de potentiel électrique entre 2 

électrodes placées à la surface du corps. Il y a plusieurs dérivations standards, chaque 

dérivation correspondant à une position de ces 2 électrodes de mesure. A l’échelle tissulaire, 

aucune technique d’imagerie n’est actuellement capable de visualiser la propagation de 

l’activité mécanique, dépendante donc de l’excitation mécanique. Ce couplage 

électromécanique permet donc de comprendre qu’en visualisant l’activité mécanique, on 

peut remonter à l’excitation l’électrique, et par conséquent réaliser une cartographie de cette 

excitation. 
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Figure 6 : Le courant électrique physiologique du cœur humain 

 

 

Figure 7 : (D’après Bers et al., Nature, 2002) Le transport des ions Ca2+ dans les myocytes 

ventriculaires, et le phénomène de contraction engendré. 
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 Il y a encore quelques années, le seul moyen d’avoir accès à cette cartographie 

électrique et les délais d’activation entre deux zones do cœur était de réaliser un 

cathétérisme cardiaque, ce qui par définition est invasif, donc potentiellement dangereux. 

Plus récemment, différentes techniques non invasives ont vu le jour, notamment la technique 

d’imagerie combiné TDM-ECG appelé CardioInsight (Medtronic®) permettant de réaliser une 

cartographie de l’activité électrique du cœur en trois dimensions et de manière non-invasive 

(Ramanathan et al. 2004). Les principaux écueils de cette technique sont : 1) l’accès 

uniquement à l’activité électrique épicardique, et notamment aucune information possible sur 

les septums intracardiaques ; 2) la lourdeur de la procédure (TDM nécessaire et veste de 

252 électrodes) ; 3) le cout de la procédure, qui reste très élevé, notamment à cause de 

l’ensemble du matériel nécessaire. 

 En parallèle, l’imagerie des ondes électromécaniques par ultrasons (aussi appelé 

EWI, pour electromechanical acoustic wave imaging (M. Pernot and Konofagou 

2005)(Pernot et al. 2007)) a également été développée pour visualiser et cartographier les 

déplacements (Konofagou et al. 2010) et les déformations (Provost et al. 2011) du myocarde 

liés au couplage électromécanique. Les vitesses de propagation du flux électrique dans le 

myocarde étant de l’ordre du mètre par seconde, seule l’imagerie à haute cadence d’image 

pouvait permettre la visualisation des ces phénomènes (cf paragraphe 1.2). Il reste 

cependant à valider certains concepts fondamentaux, à améliorer les techniques 

d’acquisition et d’analyse du signal acoustique, et enfin à trouver des application cliniques 

compatibles avec la technique. 

 

 

6.2. Manuscrit “Electromechanical wave imaging in human 

foetus” (In preparation) et Perspectives 

 

 
 Ce travail est encore en cours et les résultats présentés restent préliminaires et sujets 

à évolution.  

 

 

 Les troubles du rythme et de la conduction cardiaque chez le fœtus peuvent exposer 

à un risque de défaut de croissance fœtale, de prématurité, et de mort fœtale ou post-natale 

immédiate (van Engelen et al. 1994)(Eliasson et al. 2011). Le paradoxe est qu’il est 
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actuellement très difficile d’avoir accès à l’activité électrique du fœtus, car l’ECG de surface 

est par définition impossible. Il fallait donc trouver de nouvelles solutions pour tenter d’y avoir 

accès. Budin et al furent parmi ceux présentant des travaux ayant pour objectif une 

amélioration du traitement du signal ECG, avec des électrodes placées sur la mère (Budin 

and Abboud 1994). Puis des techniques d’imagerie, comme le magnétogramme, ont été 

utilisées en clinique (Kähler et al. 2001) après avoir été testées en preuve de concept 

(Kariniemi et al. 1974). Malgré tout, c’est à nouveau l’échocardiographie qui s’imposa 

progressivement comme l’outil le plus applicable et le plus productif pour analyser l’activité 

électrique fœtale. Hormis le B-mode et les mode TM permettant d’avoir des délais 

d’activation entre oreillettes et ventricules ou des estimations de durées (systole/diastole), le 

Doppler tissulaire (TVI) a permis le développement du kinetocardiogramme (Rein et al. 2002) 

qui apporta quelques résultats notamment dans sa capacité à mieux préciser les délais 

d’activation entre les cavités cardiaques, principalement grâce à une cadence d’image 

légèrement supérieure (entre 48 et 136 Hz) aux outils échographiques précédents.  

 A la lumière de ce qui a été présenté dans le chapitre 6.1, l’ultrafast écho ouvre de 

nouvelles perspectives pour la visualisation et l’analyse des mouvements cardiaques fœtaux, 

et par conséquent de l’activité électrique sous-jacente. 

 

Méthodes 

 

 5 fœtus (18, 22, 22, 25 et 32 SA) ont été inclus. L’ensemble des paramètres 

échographiques utilisables ont été collectés chez chaque fœtus (B-mode, Doppler TM, 

Doppler pulsé et Doppler tissulaire), permettant d’obtenir les données cliniques suivantes : 

fréquence cardiaque (FC), intervalle RR, durée onde E, durée onde A, durée systole, durée 

diastole, intervalle PR, durée relaxation isovolumique, durée contraction isovolumique. Dans 

la continuité des acquisitions cliniques, des acquisitions d’ultrafast écho ont été réalisées en 

coupe cardiaque fœtale 4 cavités. Les acquisitions ont été faites en utilisant une sonde 

linéaire (fréquence centrale 6.42MHz, 128 éléments, distance inter-éléments 0.2mm). Les 

images ultrarapides sont obtenues à une cadence de 2532 images/secondes. Concernant le 

post-traitement, les signaux RF (radio-fréquence) enregistrés lors de l’acquisition sont 

encodés (beamformés) en modulation IQ. Les déplacements et déformations inter-frames 

sont ensuite estimés par un algorithme de Kasai et un estimateur des moindres carrés, 

respectivement. Une fois les données de déplacement/déformations obtenues, un tracé est 

effectué sur le BMode (figure 8) afin de sélectionner une région d’intérêt (septum, paroi VG, 

etc.). Un M-Mode (ou Mode-TM) des déplacements/déformations des points composant le 

tracé effectué est ensuite affiché (figure 9). En définitive, nous avions accès aux 
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déplacements, aux vitesses de déplacement, à l’accélération et à la déformation des tissus. 

L’activité électrique a été obtenue grâce à l’analyse du déplacement et de la déformation du 

myocarde.  

 

 

Figure 8 : Visualiation du B-Mode (à gauche) puis du déplacement du myocarde (centre) 

 

 

 

Figure 9 : Représentation spatio-temporelle du déplacement selon trois pixels, localisés dans 

la paroi libre de l’OD (courbe rouge), la paroi libre du VD (courbe verte) et la paroi libre du 

VG (courbe bleu). 
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Résultats 

 

 Les 5 fœtus ont été explorés et l’ensemble des datas cliniques a été colligé. Pour 

chaque fœtus, une cartographie électromécanique a été obtenue par ultrafast écho (figure 

10).  

 Il n’y avait pas de différence statistique entre les datas cliniques et les datas obtenues 

pour ultrafast écho : FC (p=0.58), RR (p=0.61), PR (p=0.32), Systole aortique (p=0.71). 

 L’ultrafast écho a permis d’obtenir de nouvelles données anténatales comprenant 

notamment : 

- Temps d’activation auriculaire (moyenne=9ms) 

- Vitesse de propagation intra-auriculaire (moyenne=0.65m/s) 

- Temps d’activation VG (moyenne=30ms) 

- Temp d’activation VD (moyenne=33ms) 

- Vitesse de propagation septum interventriculaire (moyenne=3.4m/s) 

- Vitesse de propagation paroi libre VG (moyenne=0,52m/s) 

- Vitesse de propagation paroi libre VD (moyenne=0,46m/s) 

 De plus, nous avons observé chez ces cinq fœtus (figure 11 et 12) que la propagation 

de l’activité électromécanique dans le septum interventriculaire se faisait de la base vers la 

pointe, et non pas du tiers apical qui remonte vers la base comme décrit chez l’adulte 

(Wyman et al. 1999). 
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Figure 10 : Représentation spatiotemporelle (à gauche) du déplacement des pixels le long 

du septum interventriculaire, avec au final obtention de vitesses de propagation et 

cartographie de l’activité électromécanique (à droite) 

 

 

 

 

Figure 11 : Exemple de cartographie de l’activité électromécanique (à gauche). Résumé des 

délais d’activation, des vitesses et des intervalles de temps obtenus par Ultrafast echo (au 

centre), avec données cliniques en comparaison (à droite) 

 

 

 

 

Figure 12 : Résumé des 5 fœtus explorés avec cartographie électromécanique. 

 

Discussion du travail en cours, de ses limites et de ses perspectives 
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 Les résultats de notre travail ainsi que leur interprétation restent sujet à caution, car 

ils sont encore inaboutis. Malgré tout, ils nous ont permis de savoir que l’application de 

l’ultrafast echo sur le fœtus était possible et surtout aboutissait à des observations nouvelles. 

En effet, la visualisation des déplacements et/ou des déformations du myocarde à cette 

échelle temporelle (2000 à 3000 images/seconde) donne accès à des informations encore 

inconnue chez le fœtus humain. Les temps d’activation, les vitesses de propagation, les 

voies de conduction intra-septale, ou la variation en fonction du terme (semaines 

d’aménorrhée) sont des données électromécaniques qu’aucun autre type d’exploration 

n’avait été capable de fournir à ce jour.  

Il reste cependant plusieurs limites à ce travail : 

- Le post-traitement et l’interprétation du signal : les cinq fœtus ont été analysés à travers des 

reconstructions spatiotemporelles qui étaient ensuite interprétées manuellement par deux 

opérateurs. Cela implique une certaine subjectivité et il est évident qu’un post-traitement 

automatisé serait préférable, afin d’essayer de garantir une reproductibilité des résultats.  

- L’acquisition en 2-D : nos acquisitions ont été réalisées avec une sonde linéaire, permettant 

uniquement une imagerie en 2-D. Cela nous a permis de reconstruire une carte d’activité sur 

ce plan d’imagerie, mais sans pouvoir prendre en compte les autres segments et volumes du 

cœur fœtal.  

- La comparaison à un gold standard : ce travail a été initialement motivé par le fait qu’il était 

impossible d’avoir accès à une cartographie d’activation électrique chez le fœtus, ou tout 

simplement un ECG fœtal. Nos résultats souffriront donc, par définition, d’un manque de 

comparaison avec un outil permettant d’estimer ces données. 

 

 Concernant les perspectives, il reste un travail d’analyse de données à réaliser. En 

effet, certaines cartographies obtenues souffrent de quelques données manquantes qu’il faut 

compléter avant de pouvoir conclure. De plus, ce travail nous a poussés à reconsidérer les 

méthodes d’acquisition et d’analyse, selon les limites évoquées ci-dessus. En premier lieu, 

l’utilisation d’une sonde 3-D avec reconstruction volumique semble l’avenir indispensable de 

la cartographie électromécanique par ultrasons. Victor Finel, étudiant en thèse à l’institut 

Langevin, entreprend actuellement ces recherches et fournit des premiers résultats positifs. 

En parallèle, le même groupe de recherche réalise actuellement des validations sur cœurs 

battants isolés (type Langendroff) afin d’optimiser les modes d’acquisitions et de confirmer 

les premiers résultats obtenus, en ayant la possibilité de les comparer à un gold standard 
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(électrodes épicardiques). Enfin, un autre travail a été entrepris, en parallèle des acquisitions 

chez le fœtus humain. Des acquisitions du même type, mais avec des sondes phased-array 

(cf paragraphe 1.1), ont été réalisées chez l’adulte, en collaboration avec l’équipe de 

cardiologie congénitale du CHU Haut-Lévêque de Bordeaux (France). L’objectif de ce travail 

est de montrer que l’ultrafast écho peut réaliser des cartographies d’activation électrique, en 

les comparant aux acquisitions CardioInsight et à des cartographies invasives. Nous 

espérons que ce travail additionnel pourra apporter d’autres arguments sur la faisabilité et 

l’intérêt de cette technique en pratique clinique. 
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7. Thérapie par ultrasons focalisés 
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7.1. Introduction et Objectifs 

 

L’action « mécanique » du phénomène de cavitation (cf paragraphe 1.3) interpelle depuis 

une quinzaine d’années la communauté cardiologique par ses possibles applications. Les 

cardiopathies ischémiques avec l’IM post ischémique sur cordage restrictif, les cardiopathies 

congénitales avec la nécessité d’engendrer des shunts additionnels (ex : atrioseptostomie) 

ou encore les cardiopathies valvulaires obstructives (et particulièrement le Rétrécissement 

Aortique Calcifié, RAC) seraient des applications thérapeutiques potentielles du phénomène 

de cavitation. Encore faut-il développer et maitriser la technologie.  

A l’heure actuelle, les différentes options pour perforer ou modifier le tissu cardiaque (ou 

l’anatomie des cavités cardiaques) sont la chirurgie et le cathétérisme interventionnel. Bien 

que ces deux outils thérapeutiques aient été couronnés de succès, les complications qui 

peuvent en résulter sont une des principales limites à leur indication. En effet, toute décision 

thérapeutique impliquant la chirurgie ou le cathétérisme interventionnel concernant la prise 

en charge d’une cardiopathie doit prendre en considération la balance « bénéfice-risque » de 

cette stratégie. Dans cette réflexion portant sur la diminution du risque thérapeutique, les 

stratégies endovasculaires (par cathétérisme interventionnel) ont été une réelle révolution. 

La chirurgie n’était plus l’unique possibilité de stratégie interventionnelle. Cependant, comme 

l’outil échographique, le cathétérisme, qui est apparu dans les années 60, fut d’abord 

exclusivement un outil diagnostique. C’est dans un second temps qu’une perspective 

thérapeutique apparut chez les cathétériseurs. En conséquence, le cathétérisme 

interventionnel est actuellement un outil thérapeutique prédominant chez l’adulte 

(coronarographie, valvulation cardiaque percutanée, implantation de prothèse, vasculaire 

périphérique, AVC) ainsi que chez l’enfant, qui retrouve les mêmes champs d’application que 

chez l’adulte. 

 

Cependant, le cathétérisme interventionnel connait des limites et des risques inhérents à 

sa définition, car le cathétérisme est et restera une procédure invasive. Et comme lui il y a 50 

ans, l’échographie propose depuis quelques années une évolution technologique qui ouvre 

une porte sur l’option de « l’échographie interventionnelle ». Celle-ci existe depuis une 

vingtaine d’années environ avec l’HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) qui permet une 

destruction par la chaleur de tissus en vivo (tumeur de prostate (Madersbacher et al. 1995) 

ou adénome hyperparathyroidien) ou avec la lithotripsie ultrasonique utilisée pour le 

traitement des calculs rénaux (Sackmann et al. 1988).  
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Une autre technique utilisant des ultrasons ayant un impact tissulaire est apparue depuis 

quelques années : l’histotripsie (cf paragraphe 1.3). Son application semble très prometteuse 

en cardiologie. Cependant, les mouvements du cœur rendaient difficile d’un point de vue 

technique l’indication aux ultrasons focalisés.  

 

C’est la prise en charge de l’hypoplasie du VG (hypoVG) avec septum inter-auriculaire 

(SIA) intact ou restrictif qui a poussé les équipes médicales et scientifiques à reconsidérer 

l’intérêt des procédés non-invasifs en cardiologie. Evidemment, la première révolution pour 

le pronostic de l’hypoVG fut chirurgicale avec la procédure de Norwood (1981). Mais avec le 

recul, nous nous sommes rendus compte que le pronostic de l’hypoVG à SIA intact et 

restrictif restait sombre (Atz et al. 1999), et cela malgré le développement du cathétérisme 

post et pré natal (Vlahos et al. 2004)(Marshall et al. 2004). Une équipe en particulier (à Ann 

Arbor, Michigan, USA) a décidé d’explorer d’autres voies thérapeutiques et s’est 

particulièrement concentrée sur l’histotripsie, qui avait la vertu évidente d’offrir une solution 

non-invasive, mais qui était à l’époque un simple concept biophysique.  

 

La première publication de l’application de l’histotripsie en cardiologie parut en 2004 (Xu 

et al. 2004). Les auteurs démontrèrent que la réalisation d’une perforation d’un septum inter-

auriculaire in vitro par phénomène de cavitation était possible [figure 13]. 

 

Figure 13 (Xu et al., 2004) 

                                

 

 

Trois ans plus tard, en 2008, cette équipe d’Ann Arbor détaillait un peu plus la 

technique en précisant le phénomène biophysique de cavitation et l’importance des ondes 

Schéma simplifié du montage matériel permettant le 

phénomène de cavitation avec transducteur multi-éléments 

Perforation d’un septum inter-auriculaire 

(in vitro)  par histotripsie 
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de chocs à hautes fréquences nécessaires à la majoration de la pression intra-cavitaire 

(dans une microbulle d’air) permettant la lyse tissulaire (Xu et al. 2008). L’année suivante, 

toujours par la même équipe, un article fut publié permettant d’évoquer les possibles effets 

secondaires de la procédure, notamment le phénomène embolique (Xu et al. 2009) [figure 

14].  

 

Figure 14 (Xu et al., 2009, Ultrasound in medecine) 

 

 

 

Mais la publication majeure parut en 2010 dans la revue Circulation (Xu et al. 2010). 

Ce fut la première fois que l’histotripsie fut appliquée in vivo (modèle canin) à visée 

cardiologique. Leurs résultats permirent de démontrer que la réalisation d’une perforation 

d’un septum inter-auriculaire à cœur battant par voie non invasive était possible et 

reproductible [figure 15]. Ils expliquent d’ailleurs que l’application de la procédure a été 

étudiée en anatomopathologie et histologie, ce qui permit de démontrer l’efficacité et la 

précision de la technologie.  

Images échographiques et macroscopiques à différents temps de procédure de l’histotripsie. Les images i et j 

représentent un rein en fin de procédure (i) puis après nettoyage des tissus lysés pour analyse des micro-fragments 

(j). 
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Figure 15 (Xu et al., 2010, Circulation) 

        

 

 

Par la suite, cette équipe de biophysiciens et de médecins a publié différents articles 

permettant de démontrer que la procédure pouvait se réaliser en transthoracique (Miller et al. 

2012) ([figure 16] sans sternotomie, ce qui était une limite majeure de l’étude de 2010, et que 

cette technologie pouvait avoir des applications évidemment en anténatal (Kim et al. 2011) 

[figure 17] ainsi que dans la thrombolyse (Maxwell et al. 2011). Enfin, un dernier article plus 

récent, publié en 2014, a permis d’avoir des résultats de l’efficacité de l’histotripsie, in vitro, 

sur différents type de tissus biologiques (Vlaisavljevich et al. 2014). 

 

Figure 16 (Miller et al., 2012, Catheterization and cardiovascular interventions) 

 

 

 

Exploration anatomopathologique 

des cœurs canins après 

procédure d’histotripsie 

Résultats de l’étude parue en 2010 dans 

Circulation concernant l’application in vivo 

(modèle canin) de l’histotripsie. 

 

Réalisation de l’histotripsie en trans-thoracique (modèle porcin). Procédure réaliser en milieu liquide pour conserver 

en échogénicité permettant aux ondes de chocs d’arriver à cible. L’image b montre une photo du transducteur avec 

la sonde écho de tracking au centre. 
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Figure 17 (Kim et al., 2011, Ultrasound in obstetrics & gynecology) 

        

 

 

 

Cependant, force est de constater que cette équipe du Michigan, pionnière dans le 

développement et l’application du phénomène de cavitation par ultrasons, n’a plus publié de 

travaux sur l’applicatif cardiaque depuis 2014. Ils s’étaient probablement beaucoup focalisés 

sur l’atrioseptostomie et ses vertus pour l’hypoVG, et n’ont pas réussi à aller jusqu’au first-in-

man, pour les limites et les contraintes que nous évoquerons dans les chapitres suivants de 

ce manuscrit. 

 

Durant mon travail de thèse à l’Institut Langevin, nous avons repris la technologie “en 

l’état”, c’est à dire un monoélément émettant des ultrasons focalisés en un point focal fixe, et 

avons cherché à élargir le champs applicatif du phénomène de cavitation. Le but 

évidemment, comme dans les travaux présentés dans les chapitres précédents, était de 

réfléchir aux applications afin d’améliorer la technologie, notamment avec la cavité à 

retournement temporel et le travail de thèse de Justine Robin (Robin et al. 2017b)(J Robin et 

al. 2017)(Robin et al. 2017a). 

Pour cela, deux applications ont été développées et sont présentées dans les 

chapitres qui suivent: la section de cordage valvulaire et l’assouplissement de feuillet 

valvulaire calcifié. 

Réalisation de l’histotripsie en anté-natal (modèle canin). Analyse anatomopathologique 

de cœurs canins après procédure d’histotripsie in utéro (in vivo). Les flèches montrent les 

zones cibles avec perforations des parois (septum inter-ventriculaire sur images b et d) 
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7.2. Section de cordage valvulaire 

 

7.2.1. Présentation du travail 

 

 L’enjeu de ce travail était d’aller aux limites de la technologie disponible tout en 

proposant une nouvelle application clinique. 

 Les premières limites de la technologie étaient principalement la capacité à être 

précis dans le traitement et la capacité à agir sur des structures résistantes. Pour cela, le 

cordage valvulaire semblait être une cible « parfaite », car c’est une structure fine et très 

mobile, et surtout particulièrement résistante (Kunzelman and Cochran 1991). De plus, la 

section de cordage valvulaire mitraux est réalisée en pratique chirurgicale dans certaines 

situations d’insuffisance mitrale sur phénomène restrictif suite à une cardiopathie 

ischémique. Ce sont  Emmanuel Messas et Robert Levine qui présentèrent en premier 

l’approche théorique sur modèle animal (Messas et al. 2001)(Messas et al. 2001) puis 

l’application clinique en découla (Wakiyama et al. 2004)(Borger et al. 2007), voire 

s’élargissait (Ferrazzi et al. 2015). Cependant, ce geste thérapeutique n’est réalisé 

actuellement que de manière chirurgicale en pratique clinique, donc nécessitant une 

sternotomie et une circulation extra-corporelle. 

 Développer une stratégie non-invasive pour la section de cordage valvulaire devenait 

donc un enjeu à la fois technologique et médical. Le phénomène de cavitation présentait 

beaucoup d’avantages pour être testé. 

 

7.2.2. Manuscrit “Pulsed cavitational ultrasound for non-

invasive chordal cutting guided by real-time 3D 

echocardiography” + Editorial Comment 

 

 Ce travail est publié dans European Heart Journal – Cardiovascular Imaging 

(Villemain et al. 2016) 
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7.3. Valve calcifiée 

 

7.3.1. Présentation du travail 

 

 Après avoir montré que le phénomène de cavitation pouvait sectionner un cordage 

valvulaire (cf paragraphe 7.2), l’enjeu était d’élargir encore le champ d’application. De 

multiples pathologies cardiaques n’ont pas encore de thérapeutique non invasive accessible, 

mais une des plus symboliques, et la plus fréquente (Freeman and Otto 2005), reste la 

maladie de valve aortique calcifiée (RAC, pour rétrécissement aortique calcifié). En effet, 

cette cardiopathie valvulaire est un réel enjeu de santé publique, de par son incidence, son 

coût de prise en charge et ses risques. De surcroit, cette maladie étant lié à l’âge, et face au 

vieillissement des populations dans les pays industrialisés, il est évident que la prise en 

charge du RAC nécessite une attention scientifique particulière (Messika-Zeitoun et al. 

2007). En un mot, nous devons trouver des solutions pour améliorer nos pratiques, encore et 

encore. 

 Le constat actuel est qu’il n’existe aucune solution thérapeutique non invasive pour 

soigner le RAC. Comme décrit dans le manuscrit qui suit, de multiples solutions ont été 

testées mais aucune n’a pour l’instant abouti. La chirurgie a été pendant longtemps la 

« seule » solution. Puis au début des années 2000, l’avènement du remplacement valvulaire 

aortique percutané (TAVI, pour transaortic valve implantation) a révolutionné la prise en 

charge de ces malades, du moins pour les plus sévères (Leon et al. 2016). L’amélioration 

des technologies, des méthodes de largage et du matériel utilisé (Meredith et al. 2016) 

permet de maintenir une progression dans l’optimisation de la prise en charge de ces 

malades. 

 Cependant, le TAVI reste invasif, coûteux et comporte des risques maintenant bien 

identifiés (Nishimura et al. 2017). Explorer d’autres solutions, d’autres stratégies permettant 

d’améliorer le fonctionnement d’une valve calcifiée doit rester une priorité, notamment si cela 

peut être non invasif, plus rapide et moins coûteux. 

 

 Nous avons donc, dans le manuscrit qui suit, présenté nos premiers résultats 

concernant l’effet du phénomène de cavitation sur la valve calcifiée.  

 L’objectif était simple : montrer que les ultrasons à haute intensité pouvaient agir sur 

la rigidité des feuillets calcifiés.  

 Les limites étaient importantes : nous avons évalué principalement l’efficacité de 

l’approche, sans apporter des arguments forts sur la sûreté de la procédure notamment sur 
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le risque embolique ; nous n’avons pas fait de suivi in vivo afin de vérifier nos résultats 

positifs initiaux ; enfin, l’approche non invasive reste discutable en l’état car nous avons 

réalisé la preuve de concept sur modèle animal à thorax ouvert. 

 Au-delà de ça, les difficultés ont été nombreuses : étant donné qu’il est très 

compliqué, voire impossible, d’avoir un modèle gros animal de valve calcifiée native, nous 

avons travaillé sur des bioprothèses calcifiées humaines explantées ; la tolérance du modèle 

animal lors de l’implantation de la bioprothèse malade a été très variable ; enfin, nos 

résultats ayant été montrés sur bioprothèse bovine, nous restons très prudents sur leur 

transposition à des valves humaines natives. 

 

 Malgré tout, ce travail permet d’ouvrir une piste nouvelle, non-invasive, pour le 

traitement de la valve calcifiée. Il permet de prendre conscience que les ultrasons à haute 

intensité peuvent agir sur les tissus, quelque ce soit leur constitution, pour modifier les 

propriétés viscoélastiques et notamment leur rigidité. 

 

7.3.2. Manuscrit “Pulsed Cavitational Ultrasound 

Softening: a new non-invasive therapeutic approach of 

calcified bioprosthetic valve stenosis” + Editorial 

Comment 

 

 Ce travail est publié dans JACC : Basic to Translational Science (Villemain et al. 

2017) 
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7.4. Perspectives 

 

A l’heure actuelle, l’histotripsie n’a pas encore été appliquée à visée cardiologique chez 

l’homme. Mais à la vue des dernières publications référencées précédemment, les limites 

technologiques sont de moins en moins nombreuses. En définitive, les deux principaux 

facteurs encore limitants semblent être le mouvement cardiaque et l’analyse du risque 

embolique.  

Différentes solutions sont possibles pour passer outre les difficultés inhérentes à une 

cible en mouvement. Il existe finalement deux grands axes de travail : soit vous déclenchez 

les émissions acoustiques de hautes intensités à chaque fois que la cible passe dans le 

point focal, en triguant les émissions ; soit vous suivez la cible, en modifiant la localisation du 

point focal dans un volume. L’équipe de Michigan, qui a beaucoup publié entre 2004 et 2012 

sur le phénomène de cavitation et les applications cardiaques potentielles (notamment la 

perforation de septum inter-atrial), a principalement travaillé sur la première solution. A 

l’institut Langevin, initiée par le travail de thèse de Bastien Arnal (Arnal et al. 2012) puis 

continué par le travail de thèse de Justine Robin (Robin et al. 2017)(Robin et al. 2017), c’est 

la seconde solution qui a été privilégiée. En effet, la thérapie cardiaque extracorporelle est 

un vrai défi technologique. Non seulement, le cœur est un organe peu accessible depuis 

l'extérieur du corps humain, situé en profondeur et protégé par les côtes, mais également en 

mouvement permanent. La cavité à retournement temporel permet de focaliser avec 

précision des impulsions ultrasonores très intenses sous guidage échographique. Cette 

innovation rendrait possible le ciblage de tous les tissus cardiaques comme les valves et les 

cordages en permettant de : 

- Focaliser un faisceau ultrasonore très intense et déplacer le point focal dans un large 

volume grâce à la focalisation par retournement temporel. 

- Focaliser avec une précision millimétrique grâce au guidage échographique en 

temps-réel 

- Corriger en temps-réel les mouvements cardiaques grâce à la focalisation 

électronique et au couplage échographique 

- Préserver totalement les tissus en amont du point focal, en particulier les côtes, grâce 

à la focalisation d'une impulsion extrêmement brève (~ 1µs). 

 

 La focalisation d'ondes par retournement temporel a été présentée par Mathias Fink 

dans les années 90 (Fink 1992). A partir de cela est né le concept de cavité à retournement 
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temporel permettant une focalisation modifiable dans un volume grâce à un nombre restreint 

de transducteurs ultrasonores. 

 

 Le second facteur limitant concerne les risques emboliques, encore explorés de 

manière incomplète. L’analyse des fragments de myocarde post fragmentation par 

phénomène de cavitation avait fait l’objet d’une publication par Xu et al en 2009 (Xu et al. 

2009). La principale information était que plus de 99% des fragments avaient une taille 

inférieure à 6 µm, soit la taille moyenne d’un globule rouge, donc avec un risque nul 

d’occlusion intravasculaire. Concernant les fragments tissulaires des cordages mitraux et 

surtout des valves calcifiées, les seules résultats disponibles à ce jour sont ceux présents 

dans les manuscrits présentés ci-dessus. Il reste évidemment un travail spécifique à fournir 

pour comprendre et analyser ce risque. Pour cela, des analyses additionnelles in vitro sont 

possibles et des modèles animaux du risque embolique également (par filtre endovasculaire 

ou par imagerie cérébrale post PCUS). A ce titre, nous avions essayé de développer durant 

mon travail de thèse un modèle de lapin avec valve calcifiée acquise (par régime alimentaire 

spécifique +/- insuffisance rénale chronique post néphrectomie sub-totale). L’obtention de ce 

modèle fut extrêmement laborieuse, voir irréalisable, du fait de la mauvaise tolérance de 

l’animal au régime et/ou à la maladie se constituant. Malgré tout, ce projet présentait 

l’avantage de proposer un modèle animal acquis et non-invasif, avec possibilité théorique de 

follow-up longs terme post PCUS et imagerie par IRM pour surveillance de risque embolique 

cérébral. En définitive, sur 36 lapins ayant débuté le protocole, 1 seul a constitué la maladie 

et a survécu. Il a pu bénéficier de plusieurs procédures de PCUS montrant une diminution de 

gradient transvalvulaire. 

 Nous n’avons pas abouti ce projet de modèle animal complet faute de modèle viable. 

Cependant, cela reste une perspective importante de cette thématique de projet. Dans la 

continuité, l’application humaine devient de plus en plus palpable. Une spin-off (Cardiawave) 

a été créée en 2014, naissant du partenariat de l’Institut Langevin, de l’hopital Européen 

Georges Pompidou et du milieu industriel, pour permettre à cette technologie d’aller jusqu’au 

l’humain et de devenir applicable. Cardiawave travaille actuellement pour réaliser le first-in-

human à horizon 2018. 

 

 Pour conclure concernant les perspectives de la thérapie par ultrasons en 

cardiologie, et pour parler d’un point de vue plus personnel, je pense que les applications en 

cardiologie congénitale seraient accessibles, passionnantes et variées. En l’état actuel de la 

technologie et de ses limites, il semble déjà possible de réaliser une perforation de myocarde 

de manière strictement non-invasive. Un objectif concret à moyen terme serait de réaliser 
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une atrioseptostomie par ultrason. L’Histoire serait belle car, après la chirurgie (première 

circulation extra-corporelle pédiatrique en 1955, Minneapolis, US), après le cathétérisme 

initialement diagnostique puis devenant thérapeutique notamment à travers la manœuvre de 

Rashkind (1963, atrioseptostomie par voie percutanée), les ultrasons pourraient modifier les 

stratégies thérapeutiques en cardiologie congénitale. Après avoir été uniquement un outil 

diagnostique depuis les années 1960, il semble que les ultrasons puissent trouver une place 

dans la réflexion de soins actifs. Finalement, il serait illégitime de penser que cela reste très 

théorique, trop à distance de réelle possibilité d’application. A la lumière de la littérature et 

des avancées récentes, je suis convaincu que cela sera réalisé dans les prochaines années.  
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8. Perspectives générales 
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 Chaque chapitre de cette thèse a ses résultats et ses limites. Malgré tout, pour un 

travail réalisé à l’interface entre la physique acoustique et l’application médicale, il semble 

important de conceptualiser une « mise en application » de futurs projets pouvant être initiés 

dans la continuité de travaux réalisés. D’un point de vue personnel, ces perspectives seront 

principalement axées sur les applications de cardiologie pédiatrique, de par ma formation et 

mon environnement futur. 

 

 Concernant l’élastographie myocardique, nous avons présenté la preuve de concept 

applicative chez l’enfant et chez l’adulte, en distinguant une cardiopathie caractéristique 

(cardiomyopathie hypertrophique) et des volontaires sains. Je pense que des travaux futurs 

pourraient être structurés autour de deux axes : 

- Montrer que l’élastographie myocardique pourrait être un outil diagnostique 

additionnel à l’échocardiographie conventionnelle pour caractériser et définir ? 

quantitativement la fonction diastolique 

- Montrer que l’élastographie myocardique serait capable d’être un outil de suivi de 

modification thérapeutique, comme dans l’insuffisance cardiaque (aigue ou 

chronique). 

C’est en répétant les protocoles cliniques que nous déterminerons au mieux les champs 

d’application (et les limites) de l’élastographie myocardique. 

 

 Concernant l’élastographie hépatique, il semble maintenant évident que cet outil 

d’imagerie pourrait être intégré dans de multiples projets de recherche. Il est simple, facile 

d’utilisation, ne nécessite aucune démarche éthique particulière et donne un résultat 

quantitatif interprétable aisément. Dans la cardiologie pédiatrique, les cœurs 

univentriculaires avec montage de type Fontan (dérivation des retours veineux systémiques 

directement dans les artères pulmonaires, qui se fait classiquement en trois temps 

chirurgicaux espacés de plusieurs mois voire années) sont une population particulièrement 

intéressante car nombreuse, souffrant de troubles hépatiques, et vivant avec un foie 

« directement » connecté aux poumons (du moins d’un point de vue hémodynamique). Nous 

réalisons actuellement un recueil de données prospectif sur toutes les cardiopathies avec 

stratégie de Fontan, dans le service de cardiologie de l’hôpital Necker, avec l’élastographie 

avant et après différents temps chirurgicaux, afin d’observer les modifications de rigidités 

hépatiques en fonction du temps et des délais chirurgicaux. L’objectif est de voir si 

l’élastographie hépatique serait un outil non invasif fiable pour évaluer le risque de 

morbi/mortalité de ces cardiopathies. 
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 Concernant le BTI (imagerie d’orientation de fibres musculaires) et le Power doppler, 

les applications cliniques restent encore limitées à mon avis par la nécessité d’une analyse 

volumique. A travers le développement des sondes matricielles (donc 3-D) à très hautes 

cadence d’images, ces nouveaux outils d’imagerie trouveront assez spontanément des 

champs d’application en pratique clinique. En l’état actuel des choses, avec des sondes 

linéaires (donc 2-D), nous réalisons actuellement un protocole de recherche clinique 

prospectif, dans le service de cardiologie à l’hôpital Necker, sur l’imagerie coronarienne des 

transpositions des gros vaisseaux (TGV) avant et après leur réparation chirurgicale à 

quelques jours de vie, consistant à inverser les gros vaisseaux de position (pour qu’ils 

retrouvent une position anatomique normale) et réimplanter les coronaires dans l’aorte. 

L’objectif de cette étude est de montrer qu’il est possible d’imager les flux intra-coronarien 

chez des nouveaux patients atteints de TGV. Les résultats seront principalement descriptifs, 

et permettront d’observer (ou non) des variations de perfusion avant-après chirurgie 

correctrice. 

 

 Concernant le couplage électromécanique, le protocole de recherche sur les fœtus 

(décrit dans le paragraphe 6.2) est actuellement en cours, toujours dans le service de 

cardiologie à Necker. A travers les résultats obtenus sur le fœtus et les résultats obtenus en 

3-D grâce aux travaux de Victor Finel à l’Institut Langevin, les futures perspectives en 

cardiologie congénitale seraient de cartographier l’ensemble de l’activité électromécanique 

sur un cœur de nouveau-né de manière non-invasive (par ultrason). La taille du cœur d’un 

nouveau-né pourrait être un avantage (en comparaison à celui d’un cœur d’adulte), si 

l’acquisition se faisait en ondes planes (et non pas en ondes divergentes) car la taille du 

volume serait déterminée par la taille de la matrice d’élément piézoélectriques et par la 

profondeur d’acquisition. En définitive, nous restons encore dépendants de certains 

développements technologiques pour pouvoir nous projeter pleinement sur des applications 

cliniques variées. 

 

 Enfin, la thérapie par ultrason focalisés. Comme déjà développé dans le paragraphe 

7.4, la future étape me semble être l’atrioseptostomie par ultrason. Cela pourrait être réalisé 

de manière séquentielle : d’abord au bloc chirurgical en sternotomie avec thorax immergé 

d’eau dégazée (comme sur nos protocoles pré-cliniques) et à cœur battant, puis en 

transthoracique chez un nouveau-né en milieu de sauvetage si nécessaire (bloc opératoire). 

Le seul enjeu actuel reste à savoir quelle équipe dans le monde le réalisera en premier, car 

les verrous techniques et technologiques ont tous sauté ces dernières années. 
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9. Conclusions 
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 Durant ce travail de thèse, nous avons montré que les ultrasons pouvaient agir sur 

les tissus cardiaques, soit en les stimulant à distance afin de modifier leurs propriétés 

viscoélastiques (élastographie), soit en les fragmentant à visée thérapeutique (phénomène 

de cavitation); Nous avons également montré que l’imagerie ultrasonore à haute cadence 

d’image ouvrait des perspectives de compréhension (orientation des fibres myocardiques par 

BTI), d’analyse (couplage électromécanique) ou de diagnostic (Power doppler et 

élastographie). 

 

 C’est à l’interface entre le fondamental et l’applicatif que ce travail de thèse s’est 

construit, permettant d’apporter plusieurs preuves de concept, soit à distance de l’humain 

soit directement au contact de celui-ci. 

 

 Comme tout travail de recherche, cette thèse n’est qu’une pierre ajoutée à un projet 

d’une autre envergure, porté par l’institut Langevin et notamment par mon directeur de 

recherche Mathieu Pernot, ayant pour objectif d’élargir le champ d’application des ultrasons 

en cardiologie. A l’instar des autres techniques d’imagerie comme les rayons-X, l’imagerie 

par résonnance magnétique, ou l’imagerie nucléaire, ce n’est que par l’innovation et 

l’optimisation de l’aide au clinicien que les ultrasons resteront l’outil de première ligne du 

cardiologue. Ce travail de thèse, qui avait pour but de montrer que les ultrasons ont de 

nouvelles choses à apporter en cardiologie clinique, permet de résumer une partie de ces 

innovations.  

 

 Je conclurai ce manuscrit de thèse en plagiant avec plaisir Jonathan Lindner qui, 

dans son Edito sur notre travail concernant l’’imagerie des coronaires par ultrasons ((Lindner 

2017),cf paragraphe 5.2), a parfaitement résumé mon sentiment général sur l’importance 

d’une collaboration « à plusieurs visages » dans ces projets de recherche avec technologie 

de rupture : “As in the past, partnership between engineers and experts in physiology and 

clinical medicine will be essential for moving this technology forward”. Ce n’est que par le 

développement de ces interfaces entre plusieurs spécialistes que des technologies de 

ruptures peuvent s’imposer, particulièrement dans le domaine médical. 
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Résumé de Thèse 

 
Cette thèse avait pour but d’élargir le champ d’application des ultrasons en cardiologie, dans 

le domaine de l’imagerie et dans le domaine de la thérapie. 

 

Concernant l’imagerie, ce sont les capacités, les atouts et les limites des ultrasons à hautes 

cadences d’image (ultrafast echo) qui ont été explorés. Dans un premier temps, nous avons 

montré la possibilité et l’intérêt d’estimer la rigidité du myocarde par ultrason en pratique 

clinique, chez l’enfant et chez l’adulte. La technique de l’élastographie par onde de 

cisaillement, utilisant une nouvelle approche de l’imagerie par sommation cohérente 

harmonique ultrarapide (imagerie non-linéaire), a été appliquée pour la première fois chez 

l’humain en cardiologie. De plus, nous avons montré que la rigidité du foie, également 

estimée grâce à l’élastographie par onde de cisaillement, était directement corrélée aux 

pressions de remplissage du cœur droit, qui sont difficiles à évaluer de manière quantitative 

en pratique clinique.  Dans un second temps, nous nous sommes intéressés à caractériser 

l’orientation des fibres myocardiques durant le cycle cardiaque en développant l’imagerie du 

tenseur de rétrodiffusion ultrasonore en trois dimensions. Le but était de réaliser la preuve de 

concept sur un cœur battant afin d’ouvrir sur les possibilités d’applications. Dans un 

troisième temps, le doppler de puissance en ultrafast echo nous a permis d’estimer les 

capacités des ultrasons à visualiser et analyser les flux (et donc les débits) intra coronariens. 

C’est à l’heure actuelle la seule technique d’imagerie clinique ayant une résolution spatiale 

(et temporelle) suffisante pour voir les flux dans des vaisseaux ayant un diamètre inférieur à 

500 micromètres. Enfin, l’ultrafast echo nous a permis de visualiser les micro déplacements 

du myocarde, qui sont eux-mêmes initiés par l’activité électrique intra-myocardique, dans un 

intervalle de temps très réduit. Ceci est le couplage électromécanique, et y avoir accès par 

ultrason ouvrirait de multiples perspectives. Nous avons commencé à l’appliquer chez le 

fœtus humain et chez l’adulte en transthoracique. 

 

Concernant la thérapie, nous avons exclusivement utilisé les effets mécaniques des 

ultrasons focalisés à hautes intensités (phénomène de cavitation). Plusieurs équipes avaient 

déjà montré que cela était applicable en médecine cardiovasculaire, notamment pour 

perforer le septum inter-atrial (zone musculaire séparant les deux oreillettes cardiaques) ou 

pour détruire un thrombus intravasculaire. Nous avons décidé de montrer que le phénomène 

de cavitation pour avoir deux autres applications distinctes : 1) la section de cordage 

valvulaire mitral, qui est une technique utilisée actuellement en chirurgie (donc à cœur ouvert 

et en circulation extra-corporelle) visant à diminuer une fuite valvulaire à cause de cordage 

restrictif ; 2) l’assouplissement des feuillets valvulaires calcifiés, qui est une maladie 

représentant un enjeu de santé publique touchant des millions de personnes, et n’ayant à ce 

jour aucune stratégie non invasive disponible et applicable en pratique clinique. Pour ces 

deux applications, nous avons réalisé des preuves de concept in vitro puis in vivo à cœur 

battant, sur modèle animal (ovin). L’application humaine sera la prochaine étape. 

 

C’est donc la translation de nouvelles technologies ultrasonores vers des applications 

cliniques en cardiologie qui a motivé et guidé ce travail de thèse. 

 


