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Résumé

Résumé en frangais

La barriere hémato-encéphalique (BHE) est une protection naturelle du systeme nerveux central. Son étanchéité
constitue néanmoins un frein a de nombreuses thérapies médicamenteuses. Elle peut étre temporairement
perméabilisée grace a une exposition a des ultrasons, couplée a une injection de microbulles dans la circulation
sanguine. Dans ce manuscrit, I'ouverture de la BHE avec un dispositif ultrasonore non focalisé et implantable est
étudiée.

Une méthode automatique de quantification du volume d'ouverture grace aux images IRM issues d'une étude
clinique de phase 1/2a chez des patients atteint d'un glioblastome multiforme récurrent a été développée et
validée. Une corrélation entre la probabilité d'ouverture et la pression acoustique locale a été trouvée.
L'activité de cavitation des microbulles a été étudiée in vitro pour affiner la compréhension de son lien avec
I'ouverture de la BHE. L'incertitude de quantification de cette activité a I'aide d'un capteur mono-élément utilisé
passivement (PCD) a travers le crane a été évaluée. Une correction se basant sur la position du PCD par rapport
a la source de cavitation a été proposée et validée.

L'influence du volume couvert par un nuage de cavitation dans le champ ultrasonore non focalisé sur les
amplitudes des signaux enregistrés par le PCD pendant le traitement clinique a été discutée. Deux méthodes de
localisation et de différenciation de sources de cavitation multiples dans un contexte transcranien ont été
évaluées par simulations et in vitro.

Mots-clés en frangais
Ouverture de la barriere hémato-encéphalique, Ultrasons non focalisés, Microbulles, Imagerie par résonance
magnétique, Ecoute passive de la cavitation, Localisation passive de la cavitation

Title in english
Study of the charactherization methods of the blood-brain barrier disruption induced by an implantable
ultrasound device

Summary in english

The blood-brain barrier (BBB) is a natural protection of the central nervous system. However, it limits the delivery
of many drugs to the brain tissues. It can be temporarily disrupted by ultrasound exposure combined with
intravenous injection of microbubbles. In this manuscript, BBB disruption with an implantable unfocused
ultrasound device is studied.

An automatic method for quantifying the volume of BBB disruption using MR images from a phase 1/2a clinical
study in patients with reccurent glioblastoma was assessed and validated. A correlation between the probability
of disruption and the local acoustic pressure was found.

Microbubbles cavitation activity was studied in vitro to better understand its effect on BBB disruption. The
uncertainty on the amplitudes of cavitation signals recorded with a passive single-element detector (PCD)
through the skull was quantified. A position-based correction of the PCD signal was assessed and validated.

The effect of the volume of a cavitation cloud in the unfocused ultrasound field on the signal amplitude recorded
by the PCD during the clinical treatment was discussed. Two methods for localizing and discriminating cavitation
sources in a transcranial context were evaluated by simulations and in vitro.

Keywords in english
Blood-brain barrier disruption, Unfocused ultrasound, Microbubbles, Magnetic resonance imaging, Passive
cavitation recording, Passive cavitation localization
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151, Cours Albert Thomas
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IRM
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Imagerie par résonance magnétique
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Ouverture de la BHE
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Introduction générale

Une tumeur correspond a une augmentation anormale du volume d'un tissu due a une prolifération
importante et non-contrdlée de cellules défectueuses®. Une tumeur peut nuire au bon
fonctionnement de I'organisme et mettre en danger la vie de I’hote. Lorsque les cellules tumorales
s’immortalisent, on parle de tumeurs malignes ou cancer. Les cellules tumorales peuvent migrer et se
développer dans des tissus autre que leur tissu originel, on parle alors de métastases. Les vitesses de
prolifération et les lieux d'implantation possibles sont variés et il existe des formes de cancer plus ou

moins agressives.

Les gliomes sont des tumeurs du systéme nerveux central (SNC). Les plus fréquents et les plus agressifs
d'entre eux sont les glioblastomes multiformes (GBM). lIs représentent plus de 50 % des gliomes et
leur incidence annuelle varie de 0.59 a 3.69 sur 100000 selon les pays'®!!5, Les femmes sont moins
touchées que les hommes et les enfants moins touchés que les personnes agées (l'incidence des GBM
étant 5 fois plus élevée chez les personnes de plus de 65 ans que chez les personnes entre 20 et 64
ans)'’. La médiane de survie est d’environ 15 mois et les taux de survie a 2 et 5 ans sont respectivement

de 26.5 % et 2.7 % avec le traitement actuel**>13°,
Au cours de cette thése, I'attention est portée sur traitement du glioblastome multiforme.

Les symptdmes induits par le GBM dépendent de sa taille et de sa localisation. lls incluent des maux
de téte, des nausées, des vomissements, des crises d'épilepsie et des troubles d'ordre cognitif, moteur,

comportemental et sensoriel*>.

Le GBM se développe souvent sans cause précise. Néanmoins, une mutation d'un gliome bénin ou une
irradiation de I'encéphale suite au traitement d'une autre pathologie pourrait dans certains cas en étre

la cause.

Le diagnostic des GBM est réalisé par Imagerie par Résonance Magnétique (IRM). Le GBM est

caractérisé par une organisation en 3 zones, telle que le montre la Figure 1 :

e Une zone nécrosée au centre induite par un appauvrissement nutritif suite a une croissance

rapide. Elle apparait hypointense sur une IRM pondérée en T1 (T1w).

e Une zone de prolifération dans laquelle a lieu une angiogenéese importante. Une IRM Tlw
couplée a une injection de gadolinium, un agent de contraste qui apparait hyper-intense dans

cette modalité d'imagerie, permet de détecter cette zone alors hautement perfusée.
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e Une zone d'cedeme contenant les cellules tumorales invasives. Elle est visible grace a une IRM

T2w avec une séquence FLAIR (fluid attenuated inversion recovery).

CEUvre
protégée

Figure 1 - IRM d’'un GBM temporal gauche. al : Image Tlw; a2 : Zone nécrosée colorée en jaune; bl : Image
Tiw avec injection de gadolinium; b2 : Zone de prolifération colorée en rouge; c1 : Image T2w FLAIR; c2 :
Zone d’cedéme colorée en verte; (D'aprés Dréan et al.>®).

Le traitement standard des GBM a été développé par le Docteur Stupp®*°. Il inclue les trois modalités

majeures du traitement des cancers :

e Tout d'abord, une résection chirurgicale est effectuée quand cela est possible, c’est-a-dire si
la tumeur est accessible et n'est pas entourée de régions cérébrales aux fonctions trop
sensibles. La plus grande partie de la tumeur est alors enlevée mais du fait de son caractere

particulierement invasif, le GBM est impossible a éradiquer complétement de cette facon.

e Laradiothérapie aux rayons X est ensuite employée afin d'induire des dommages a I'ADN des
tissus tumoraux non réséqués. Le but de ce traitement est d'induire des mutations venant

déréguler les cellules afin d'empécher leur réplication et leur fonctionnement.

e Une chimiothérapie au témozolomide (TMZ) est ensuite effectuée pendant les 6 mois suivants.
Elle détruit les cellules cancéreuses a |'aide d'agents cytotoxiques en ciblant les altérations des

processus du cycle de vie cellulaire intervenant pendant les cancers.

D'autres résections et chimiothérapies peuvent étre effectuées par la suite en traitement de seconde

intention.

Néanmoins, le traitement des GBM par chimiothérapies est sujet a un inconvénient majeur dii @ une
balance entre neurotoxicité et efficacité. Cette efficacité est grandement impactée par la barriére

hémato-encéphalique (BHE), une structure de défense naturelle de notre cerveau.

La BHE est une barriére physiologique entre le sang et les tissus cérébraux, spécifique aux vaisseaux
sanguins du SNC. Elle assure I'homéostasie du cerveau en le protégeant de toute agression par une
molécule du milieu extérieur, tout en lui assurant I'apport en nutriments nécessaire a son bon

fonctionnement.
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L'endothélium correspond a la couche cellulaire interne des vaisseaux sanguins. Dans un vaisseau
classique, les cellules endothéliales sont fenétrées, ce qui permet de contenir le sang tout en laissant

passer dans le milieu intérieur des molécules de taille relativement importante. Les vaisseaux du

cerveau possedent au contraire des cellules endothéliales aux jonctions serrées qui empéchent une
partie de ces échanges. Les molécules liposolubles de moins de 400 Da peuvent traverser
I'endothélium de la BHE grace a des mécanismes de transports spécialisés*. La BHE présente
également des cellules uniques telles que les astrocytes, qui recouvrent avec leur pied les vaisseaux et

assurent ces jonctions serrées!®3 (Figure 2).
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Figure 2 - Schéma de coupe de vaisseaux. A : Vaisseau quelconque; B : Vaisseau du cerveau; (D'aprés Rodney
Brundage, 2001)

Dans le cas du GBM, il a été remarqué que la forte angiogenése au sein de la tumeur s'accompagnait
d'une perméabilisation partielle de la BHE?"°8, Cette barriére altérée est appelée barriére hémato-
tumorale (BHT). Il est important de préciser que, bien que la perméabilité de la BHT soit supérieure a
celle de la BHE, elle n'est pas totale. De plus, cette caractéristique ne concerne que les cellules de la
zone proliférative de la tumeur, ol I'angiogenese a lieu. Les cellules tumorales présentes dans la
périphérie cedémateuse sont donc toujours protégées par la BHE, et il est important qu'elles soient

ciblées et désactivées pour assurer une thérapie efficace.

La BHE agit donc comme un filtre extrémement sélectif qui protége naturellement notre SNC.
Néanmoins, elle complique grandement les thérapies médicamenteuses des pathologies cérébrales
(telles qu'Alzheimer ou le GBM) en bloquant le passage de nombreuses molécules actives vers les
tissus. Dans un contexte de chimiothérapie, augmenter la concentration de médicament n'est pas
envisageable du fait de sa forte toxicité. De nombreuses recherches sont menées pour contourner

cette barriére et augmenter I'efficacité des traitements sans augmenter leur toxicité.

Une des méthodes les plus développées et utilisées dans ce domaine est une méthode acoustique. Il
a été découvert qu'une injection de microbulles dans la circulation sanguine couplée a une exposition
des tissus du cerveau a des ultrasons pouvait temporairement perméabiliser la BHE®3. Cela permet

d'augmenter considérablement la concentration active de la chimiothérapie, sans augmenter ses
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effets néfastes. Depuis cette découverte révolutionnaire, beaucoup de progrés ont été fait dans ce

domaine pour parvenir a des ouvertures de BHE (OBHE) efficaces, reproductibles et sécurisées.

Cette thése s'articule autour de la méthode d'OBHE par utilisation conjointe d'ultrasons et de

microbulles.

Elle est le fruit d'une collaboration entre le LabTAU (un laboratoire de I'INSERM spécialisé dans la
thérapie ultrasonore, basé a Lyon) et CarThera (une entreprise innovante spécialisée dans la

conception et le développement de dispositif médicaux pour la thérapie du cerveau, basée a Paris).

Ce manuscrit est découpé en 4 parties :

e Dans un premier temps, il rend compte de I'état de l'art de I'OBHE avec la méthode
mentionnée ci-avant. Dans ce chapitre, le phénomeéne de cavitation, les différentes
technologies de transducteurs et les études précliniques et cliniques ayant été réalisées a

travers le monde y sont présentés.

e Le deuxieme chapitre s'intéresse a la mesure du volume d'OBHE chez I'homme. Des images
IRM ont été acquises lors de traitements cliniques, utilisant le dispositif d'OBHE développé par
CarThera. Une méthode a été développée pour quantifier automatiquement I'ouverture grace

a ces images.

e Le troisieme chapitre concerne I'écoute de la cavitation avec un capteur mono-élément
simplement posé sur la tempe des patients dans le but d'étudier les corrélations entre I'activité
de cavitation et |'efficacité et la sureté du traitement. L'incertitude liée au positionnement du
capteur et a I'épaisseur du crane est évaluée, et des méthodes de correction des données et

d'amélioration des mesures y sont proposées.

e Le dernier chapitre s'intéresse a la localisation et a la différenciation des zones d'activité de
cavitation pendant les traitements. La cavitation étant le phénomeéne mécanique principal
pendant I'OBHE, une corrélation entre les zones d'ouverture et les zones de cavitation est
supposée. Ce chapitre s'intéresse a différentes méthodes de localisation de la cavitation et a

leur précision dans un contexte transcranien.

Une conclusion générale synthétisant I'ensemble des études réalisées et présentant les travaux a venir

cloturera le manuscrit.
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Chapitre | : Etat de I'art de l'ouverture
de la barriere hémato-encéphalique par
exposition a des ultrasons et injection de
microbulles

|.1. La cavitation ultrasonore

1.1.1. Un phénomene mécanique complexe

Le terme de cavitation est utilisé pour décrire l'interaction entre une bulle de gaz et un milieu liquide
qui I'entoure®. Elle peut étre décomposée en 3 étapes : la création de bulles de gaz dans le milieu,

I'entretien de leurs oscillations radiales et leur effondrement.

[.1.1.1. Nucléation des bulles

Afin de permettre la formation de bulles dans le milieu, de fortes dépressions doivent y étre exercées
de sorte a le déchirer. Ce phénomene est appelé la nucléation. Il est possible de le déclencher grace a
I'application d'ultrasons de tres haute intensité dans le milieu. La nucléation est dite homogéne si les
bulles se forment spontanément et hétérogene si les bulles se forment aux interfaces entre le fluide
et les impuretés et aspérités du milieu (Figure 3). Les résidus de gaz dus a I'implosion des bulles

peuvent eux aussi servir de germes de cavitation.
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Figure 3 — Schéma des différentes nucléations. A : Nucléation homogeéne; B : Nucléation hétérogéne. (D'apres
Jones et al. 1999%)

Le seuil de pression a partir duquel la nucléation peut étre observée dans de I'eau est de I'ordre de 100

MPa si elle est homogéne et de 10 MPa si elle est hétérogéne® (cette valeur varie en fonction de la
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saturation en germes de cavitation et peut méme étre inférieure au MPa dans certaines configurations

expérimentales). Ce seuil a été mesuré a 12.7 MPa dans du cerveau de mouton®.

Un changement de la pression statique ou une hausse de la température entraine une sursaturation
en gaz du milieu et peut donc favoriser la nucléation®. Le seuil de nucléation varie également en
fonction des paramétres acoustiques utilisés®®. La fréquence, la pression, la durée et le rapport
cyclique des ondes envoyées influent sur ce seuil**. La nucléation est donc un phénoméne

stochastique et il n'existe pas de modéle général pour la décrire.

La cavitation ne nécessite pas forcément de nucléation des bulles. Ces dernieres peuvent étre ajoutées
directement au milieu. Cette opération permet de diminuer grandement la pression nécessaire a
I'obtention de cavitation et ainsi a mieux la contrbler. En imagerie ultrasonore (échographie), des
microbulles hyperéchogenes peuvent étre utilisées comme agent de contraste pour visualiser la
vascularisation des zones étudiées. Ces bulles synthétiques, d'un diameétre de I'ordre du micrométre,
contiennent un gaz, de préférence inerte pour limiter leur dissolution, et sont entourées d'une
membrane lipidique ou protéique, assurant leur stabilité. La cavitation peut également étre facilitée

par I'ajout de nano-gouttelette ou autres particules exogénes dans le milieu®?.

Au cours de ce manuscrit, la cavitation est obtenue par application d'un champ de pression

acoustique sur des microbulles.

1.1.1.2. Oscillation des bulles

Une bulle correspond a une inclusion gazeuse sphérique dans un milieu liquide. La compensation des
pressions internes et externes a l'interface gaz-liquide permet a la bulle de se maintenir. Sous |'effet
d'un champ de pression ultrasonore, la bulle va subir des déformations. Différents modeéles existent
pour décrire I'oscillation radiale d'une bulle autour de son rayon a I'équilibre. La variable caractérisant

la dynamique d'une bulle est son rayon R(t) et il est considéré ici que le milieu fluide est infini.

Le modele le plus simple est celui de Rayleigh-Plesset’”’. Il prend en compte la densité du fluide p, la
pression appliquée par le gaz vers I'extérieur de la bulle p; et la pression appliquée par le fluide vers
I'intérieur de la bulle p,,. Cette derniére est elle-méme la somme de la pression statique du milieu

Dstat €t celle du champ ultrasonore dynamique appliqué a la bulle p(t). Le modele s'écrit alors :
. 3 Y 1
RR +-R? = ;(pi(R) — Do) (1)

Des modeles plus complexes ont ensuite été développés pour prendre en compte la tension de surface

de la bulle®, |a viscosité du milieu®® et la compressibilité du fluide’ . Le modéle numérique décrit par
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Marmottant® permet d'étudier la vibration d'une bulle entourée d'une membrane au cours du temps,
en prenant en compte la rupture de cette derniére lorsque la bulle dépasse un rayon critique. La bulle

perd alors son comportement élastique en cas de trop fortes amplitudes.

La fréquence de Minnaert® correspond a la fréquence de résonance d'une bulle et est définie par :

— 1 3Kpstat (2)
2R, p

fum
Ou R, est le rayon de la bulle au repos et k est I'indice polytropique du gaz qu'elle contient. La tension
de surface et I'atténuation visqueuse du milieu de la bulle sont ici négligées. Si I'on considére que la
bulle est contenue dans de I'eau a 20 °C sous 1 atm et que le gaz contenu dans la bulle est parfait
(échanges de chaleur avec le milieu négligeables, k = 1.40), la fréquence de résonance peut

simplement étre définie par son rayon au repos avec la relation fyR, = 3.28.

L'équation de Yasui®>? permet également d'exprimer la pression p,, rayonnée par la bulle a une distance

r de son centre en fonction de la dynamique de son rayon :
_Pn2p 2
pp(r,t) = ;(R R + 2RR?) (3)

Les oscillations de faibles amplitudes et faiblement non-linéaires prolongées dans le temps
correspondent a un régime de cavitation appelée la cavitation stable. Pendant ce régime, plusieurs
phénoménes mécaniques et thermiques peuvent étre observés’, tels que les écoulements du fluide®
(microflux, Figure 4) et la hausse de la température®” autour de la bulle, ainsi que les forces de
radiation3! et de pompage®? (effet push-pull) causées par le champ de pression délivré par la bulle. Ce

régime de cavitation est utilisé en thérapie pour la sonoporation cellulaire, c’est-a-dire pour forcer le

passage de drogues a l'intérieur des cellules, soit par la création de pores éphémeres synchronisés

141 82,109

avec les oscillations de la bulle'*}, soit par déformation et rupture des membranes
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Figure 4 — Exemple de microflux autour d'une bulle en train d'osciller. Des particules ont été glissées dans le
milieu. Plusieurs images sont acquises a I'aide d'une caméra ultra-rapide et sommeées pour suivre leur
trajectoire et mettre en évidence les écoulements autour de la bulle. (D'aprés de Tho et al.*3?)

1.1.1.3. Implosion des bulles

Lorsque la puissance ultrasonore délivrée dans le fluide augmente, les bulles peuvent atteindre un
rayon 10 fois supérieur a leur rayon au repos. La pression du fluide sur la bulle devient alors
considérable du fait de son inertie et la bulle peut étre amenée a s'effondrer sur elle-méme a grande
vitesse, provoquant une hausse considérable de la pression et de la température en son sein. On parle
alors de régime de cavitation inertielle. Lors de cette implosion, plusieurs phénomenes mécaniques,

thermiques et chimiques peuvent étre observés’,

La bulle peut générer une onde de choc en rebondissant sur elle-méme a une vitesse de l'ordre de

celle du son®. Si la pression a l'interface n'est pas uniforme, la dissymétrie de la bulle au moment de

I'implosion peut émettre un microjet dans le liquide (Figure 5), dans la direction de I'onde acoustique!*®

109

ou dans la direction de la paroi rigide la plus proche', si elle existe. Lors de I'implosion, les conditions

extrémes de pression et de température peuvent également étre 3 I'origine de flash lumineux® (on
parle alors de sonoluminescence) et de réactions chimiques engendrant la création de radicaux libres®
(H* et OH™). L'implosion de la bulle peut également mener a sa fragmentation en plusieurs autres

bulles plus petites'3, pouvant a leur tour caviter.
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Figure 5 — Formation d'un microjet. A : Bulle sur le point d'imploser; B : Bulle s'effondrant sur elle-méme.
Une asymétrie peut étre remarquée; C-E : Bulle rebondissant sur elle-méme en formant un microjet. (D'apres
Obreschkow et al.1%3)
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Dans le domaine thérapeutique, la cavitation inertielle a surtout des applications destructrices telles
que la destruction de caillots sanguins (sono-thrombolyse!?) ou de calculs rénaux (lithotritie®) et
I'ablation cellulaire (histotritie'®*). Les microjets peuvent aussi étre utilisés comme des seringues pour

la sonoporation!® cellulaires.

La cavitation inertielle peut également endommager les tissus. L'indice mécanique (MI) est un indice

qui a été créé pour I'évaluation de la sécurité des dispositifs d'imagerie échographique en donnant une

. i, o T . P, .
idée sur l'intensité de la cavitation induite dans le milieu®. MI = \/_% avec P, et f la pression en MPa et

la fréquence en MHz de I'onde acoustique utilisée. La FDA (Food and Drug Administration) préconise
un Ml inférieur & 1.9 pour éviter toutes altérations biologiques!®. Ces valeurs sont & considérer avec
précaution car les seuils de pression nécessaires pour atteindre les différents régimes de cavitation
varient en fonction du rapport cyclique et de la fréquence de répétition des ondes acoustiques
utilisées, ainsi que de la taille et la concentration des bulles déja présentes dans le milieu. Le Ml a de

plus été établi pour I'imagerie, avec utilisation d'impulsions courtes et sans agent de contraste.

1.1.2. Une signature acoustique reconnaissable

En vibrant et en implosant, les bulles émettent un champ de pression dans le milieu dans lequel elles
se trouvent. Les bulles réémettent la fréquence f;, de leur signal d'excitation mais I'augmentation de
I'amplitude peut causer I'établissement de différents modes d'oscillations harmoniques. Les différents

régimes de cavitation présentés ci-avant ont été associés a différents indicateurs spectraux.

La cavitation stable est typiquement associée a |'émission des harmoniques de la fréquence
d'excitation (2f,, 3f,...). Elles ne peuvent pas étre considérées comme un indicateur de la cavitation
stable car la distorsion des ondes pendant leur propagation dans les tissus peut également causer ce
genre de non-linéarités. L'augmentation de la pression créé des régimes de vibration des bulles de
moins en moins linéaires et entraine |'apparition du sous-harmonique f;/2 et de ses harmoniques
associés : les ultra-harmoniques (3f,/2,5f,/2 ...). Ces derniers décroissent avec la fréquence et sont
largement utilisés en recherche comme un indicateur fiable d'activité de cavitation stable3*91%, || est
parfois possible d'observer I'apparition de sous-harmoniques d'ordre supérieur (f,/3, fo/4...) et de

leurs ultra-harmoniques associés, comme le montre la Figure 6.
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Figure 6 — Exemple de spectre de cavitation acquis dans du serum physiologique saturé en agents de
contraste échographiques, a une fréquence de 1 MHz et une pression de 0.46 MPa. Les raies caractéristiques
de la cavitation stable sont marquées par des symboles de couleur quand elles sont 10 dB au-dessus du bruit

moyen les avoisinnant.

L'implosion des bulles et la génération d'ondes de choc dans un régime de cavitation inertielle sont,
guant a elles, associées a du bruit large bande. La Figure 7 représente les spectres de pression

rayonnée par une bulle soumis a des champs acoustiques de plus en plus puissants.
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Figure 7 — Spectres des pressions rayonnées par une bulle de 10 um de diameétre, entourée d'une membrane,
soumise a un champ acoustique de 1 MHz. Le comportement dynamique de la bulle a été simulé avec le
modéle de Marmottant®: et la pression a été calculée avec I'équation Yasui'®2. L'augmentation de la pression
fait apparaitre les ultra-harmoniques (cavitation stable) et le bruit large bande (cavitation inertielle).
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|.2. Ouverture de la BHE par ultrasons

.2.1. Principe de la méthode

|.2.1.1. Historigue de la méthode

Dans les années 50, il a été découvert que I'exposition a des ultrasons focalisés de haute intensité
(HIFU) dans des tissus cérébraux de chat favorisait le dépot de bleu de trypan dans les tissus
endommagés, suggérant une perméabilité acquise de la BHE’. Ces ouvertures étaient dans un premier
temps peu répétables, et la présence de lésions sur les tissus traités fait penser qu'elles étaient dues
aux effets thermiques des ultrasons®2. Depuis, beaucoup de progrés ont été fait concernant |'usage des
ultrasons pour I'OBHE. Il a notamment été découvert qu'elle était réversible et possible sans produire
de lésions® et que le phénoméne physique qui en est le principal responsable est la cavitation**,
Néanmoins, les ouvertures étaient peu reproductibles et les risques de lésions restaient grands. Les
plus grosses difficultés étaient notamment dues aux puissances acoustiques importantes qui devaient
étre délivrées pour déclencher la nucléation de bulles, ainsi qu'a la nature difficilement contrélable du

phénomeéne de cavitation.

C'est en 2001 qu'une nouvelle approche du probléme apparait®. Grace a l'injection de microbulles
dans la circulation sanguine (commercialisées a l'origine comme agents de contraste pour
I'échographie) immédiatement suivie d'une exposition a des ultrasons focalisés, la nucléation n'est
plus nécessaire et des ouvertures reproductibles et sans effets indésirables sont obtenues chez le lapin.
Ces bulles ont un diameétre de I'ordre du micrométre. Leur présence a priori dans les vaisseaux permet
de tirer a des puissances 100 fois inférieures et de diminuer les interactions mécaniques et thermiques
néfastes entre les ultrasons et les tissus, tout en continuant a avoir de la cavitation. Cette derniéere est

par ailleurs plus répétable car le volume de germes de cavitation injecté est contrélable.

1.2.1.2. Phénomenes supposément responsables de |'ouverture

Méme si I'OBHE est systématiquement associée a une activité de cavitation des bulles, les phénomenes
responsables de la perméabilisation font encore l'objet de recherche. Les différentes interactions
mécaniques entre les bulles et les cellules endothéliales sont illustrées par la Figure 8. Sous I'effet du
champ ultrasonore, la bulle sans vibrer peut étre poussée et exercer sur I'endothélium une pression
appelée force de radiation'®!4, Les bulles étant confinés dans des vaisseaux étroits, ces forces peuvent
les amener a s'agréger entre elles et a gagner en volume. Quand la pression ultrasonore devient assez
importante pour qu'elles entrent dans un régime de cavitation, leur expansion peuvent aussi les

amener a toucher les parois des vaisseaux®®. Les oscillations des bulles peuvent également générer des
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microflux appliquant des contraintes de cisaillement a I'endothélium (forces tangentielles aux
parois)?’. Si la pression est augmentée et que le diamétre du vaisseau est grandement supérieur a celui

de la bulle, une expansion trop importante peut amener cette derniere a rebondir violemment sur elle-
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méme et a générer des microjets'’® et des ondes de choc!?® pouvant perforer I'endothélium.
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Figure 8 — Schéma des différentes interactions mécaniques entre I'endothélium et les microbulles sous I'effet
d'un champ de pression ultrasonore. (D'aprés Vykhodtseva et al.'*)

D'un point de vue physiologique, il semblerait que le passage des molécules a travers la BHE soit facilité
par plusieurs altérations de cette derniére. Une rupture des jonctions serrées survient directement
aprés applications du champ ultrasonore!®. |l a également été observé une augmentation du nombre
de vésicules au sein des cellules endothéliales. La fusion de plusieurs petites vésicules en de plus
grosses permet la transcytose de molécules ne passant normalement pas a travers la BHE'?*, La BHE
est également altérée d'un point de vue fonctionnel. L'expression de la glycoprotéine P, un
transporteur membranaire en partie responsable de la résistance médicamenteuse des GBM, est
inhibée par I'exposition aux ultrasons, et ce, méme sans dommages apparents sur I'endothélium?. La
phase de perméabilité maximale est trés courte car les jonctions commencent a se réparer
immédiatement aprés |'exposition’?. Néanmoins, la barriére ne se referme complétement qu'entre 6
et 24 heures aprés l'application des ultrasons®. Cette fermeture est graduelle et les molécules de plus

petite taille pourront donc traverser la barriére plus longtemps®’.

1.2.2. Risque et efficacité de la méthode

1.2.2.1. Les différents parameétres de traitement

La méthode d'OBHE par exposition a des ultrasons couplés a des microbulles est complexe et fait
intervenir de nombreux parametres. Chacun d'entre eux a une influence sur |'efficacité et la sécurité
du traitement. Il est donc important de connaitre I'effet des parametres utilisés conjointement pour
avoir un traitement fiable. De nombreuses études précliniques se sont intéressées a l'influence de

chacun, mais il reste beaucoup de choses a apprendre et la transposition des résultats obtenus des
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différents modeles animaux testés a I'Homme est délicate du fait de différences anatomiques et

physiologiques déterminantes.

La plupart des parameétres réglables de cette méthode sont acoustiques et sont illustrés en Figure 9.
Le temps d'exposition aux ultrasons, la pression nominale (amplitude de pression a la focale du
transducteur utilisé), et la fréquence, la durée d'émission et la fréquence de répétition des ondes

utilisées peuvent entre autres étre cités.

0
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Figure 9 — lllustration des différents parameétres acoustiques pouvant étre réglés. Ici, le temps d'exposition
est de 1 s, la pression nominale est de 5 Pa, la fréquence de I'onde est de 20 Hz (période de 0.05 s), la durée
d'émission est de 0.2 s et la fréquence de répétition est de 3 Hz.

Les autres parametres réglables notables de la méthode sont la répartition des tailles, la concentration,

la composition et la vitesse d'injection des microbulles.

1.2.2.2. Balance entre efficacité de |'ouverture et effets secondaires

Pendant I'OBHE, les cellules endothéliales peuvent subir de violentes contraintes mécaniques sous
certains régimes. Il existe un risque d'hémorragie cérébrale en cas de lésions trop importantes des
tissus. Un compromis doit donc étre fait entre l'efficacité de I'OBHE et I'importance des effets
secondaires. Pendant les études précliniques, l'extravasation d'hématies dans les tissus sont
constatées macroscopiquement par observation directe, ou microscopiquement par la présence de
pétéchies dans les coupes histologiques (Figure 10). Il est important de connaitre I'influence de chaque
parametre du traitement pour établir une balance entre son efficacité et sa sécurité. Plusieurs articles
étudiant individuellement ces paramétres ont déja été publiés?>!?’. Ces résultats doivent néanmoins
étre considérés avec précaution car c'est leur effet conjoint qui détermine I'efficacité et la sécurité du

traitement.
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Figure 10 — Exemple de balance entre efficacité de I'ouverture et survenue des dégats chez le rat. Plusieurs
temps d'exposition aux ultrasons ont été testés. Les autres parameétres sont constants. Panneau A : Cerveaux
entiers; Panneau B a D : Zoom sur coupes histologiques (X1, X2 et X10); E : Quantification de bleu d'Evans
dans les tissus (preuve d'une perméabilite de la BHE) et notation de la gravité des lésions en fonction du
temps d'exposition; On voit qu'aprés 2 min d'exposition, le volume de BE extravasé n'augmente plus
significativement, contrairement a la gravité des lésions. (D'aprés Shin et al.!??)

D'une maniere générale, I'efficacité de I'ouverture et la probabilité de lésions augmentent avec la
puissance acoustique délivrée. Pour ce qui est du temps d'exposition, la hausse des bénéfices est
bornée par la durée de vie des bulles dans le sang, qui n'excede pas quelques minutes. Il varie entre
20 sec® et 11 min'® mais est généralement fixé entre 1 et 2 min, qui correspond a la demi-vie des

agents de contraste les plus utilisés pour créer de la cavitation pendant le traitement.

Augmenter la pression permet également d'obtenir des OBHE plus volumineuses®?. De la méme
maniére, cette hausse d'efficacité est bornée. Chez le primate, il a été remarqué qu'il existe une fenétre
de pression a l'intérieur de laquelle il y a une probabilité supérieure a 0.5 d'obtenir une ouverture et

une probabilité inférieure & 0.5 d'avoir des effets secondaires néfastes®.

Des ouvertures de BHE ont déja été observées chez différentes espéces animales pour des fréquences
variant de l'ordre de 10 kHz”” 4 10 MHz*°. Une diminution de la fréquence provoque une augmentation
du M, et par conséquent de la cavitation inertielle et du risque d'effets secondaires. Les ondes dont la
fréquence est trop élevée ont du mal a traverser des obstacles tel que le crane et se propagent plus
difficilement dans des milieux visqueux tels que les tissus. La majorité des équipes utilisent des
dispositifs ultrasonores transcraniens et focalisés. Pour assurer un traitement efficace, il leur faut avoir
une certaine étroitesse de la tache focale de leur dispositif et par conséquent trouver une balance
entre la perte d'énergie due au passage du crane et celle due a l'imprécision de leur focalisation. La

plupart des fréquences utilisées varient par conséquent de I'ordre de 100 kHz a 1 MHz.

La durée d'émission des ondes pour laquelle des OBHE sont observées varie de l'ordre de 1 psec?? 3
100 msec?’. Leur fréquence de répétition varie de I'ordre de 1 Hz°! & 100 kHz?2. Une balance doit étre
assurée entre ces deux parametres, la hausse de I'un d'entre eux favorisant I'OBHE et I'apparition
d'effets secondaires. La plupart des systéemes utilise des trains d'onde d'une durée de I'ordre de 10

msec et une fréquence de répétition des ondes de I'ordre de 1 Hz. Il est néanmoins trés probable que
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cette tendance évolue au cours des prochaines années pour permettre l'imagerie de I'activité de
cavitation pendant le traitement (détaillée plus loin). La durée d'émission serait donc de I'ordre de 1

psec et la fréquence de répétition de I'ordre de 10 kHz.

La plupart des microbulles utilisées aujourd'hui sont des agents de contraste pour

47108120 ‘mgis les bulles utilisées peuvent étre synthétisées maison®, Elles différent par

I'échographie
le gaz qu'elles encapsulent, la composition de leur membrane, leur demi-vie, la distribution de leurs
diametres, ainsi que leur concentration. Ces deux derniers parameétres sont les plus souvent étudiés.
L'augmentation de la taille des bulles favorisent généralement |'ouverture et I'apparition d'effets
secondaires?118143 | a distribution du diamétre des bulles devrait étre choisi conjointement avec la
fréquence de I'onde ultrasonore utilisée car il a été montré qu'il était possible d'obtenir une ouverture
large et avec peu d' effets secondaires en travaillant 3 la fréquence de résonance des bulles*. Selon
I'équation de Minnaert® définie ci-avant, la résonance des bulles utilisées varient entre 0.82 MHz pour
les bulles les plus grandes et 6.57 MHz pour les bulles les plus petites (8 um et 1 um respectivement).
L'augmentation de la concentration des microbulles favorise également I'ouverture et les effets

secondaires®'?’.

|.3. De la préclinique a la clinique : différentes
approches

1.3.1. Contréler le bon déroulement du traitement

Dans les études précliniques, la quantification du volume d'OBHE est la plupart du temps réalisée par
mesure dans les tissus de |'extravasation de bleu d'Evans, ou d'autres molécules ne passant
normalement pas la BHE intacte. Il est cependant possible de quantifier I'ouverture par IRM en mettant
en évidence un rehaussement du signal dans les tissus grace a un agent de contraste ne traversant

normalement pas la BHE. Cette méthode fait I'objet du chapitre suivant.

[.3.1.1. Quantification de I'activité de cavitation

De nombreuses études précliniques ont démontré que la cavitation était corrélée a I'OBHE et que la
mesure de son activité pouvait étre utilisée pour contrdler le bon déroulement du traitement. La
plupart de ces études portent sur des OBHE réalisées avec des dispositifs focalisés et transcraniens.
Les corrélations se font a I'aide d'un ou plusieurs détecteurs passifs de la cavitation (PCD), posés
stratégiquement sur le crane des animaux aux endroits ol les ondes ont le plus de chances d'étre
percues. Parfois, le PCD est concentrique avec le transducteur utilisé pour réaliser I'OBHE. Le signal

diffusé par les bulles est récupéré par le PCD et son spectre est ensuite calculé. Les indices de cavitation
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stable (harmoniques, sous-harmoniques et ultra-harmoniques de la fréquence d'excitation des bulles)
et inertielle (bruit large bande) sont ensuite quantifiés et mis en regard avec I'ouverture et les effets

indésirables obtenus.

Le lien entre le type de cavitation détecté et les effets observés est complexe et dépend de nombreux
parameétres (modele animal étudié, distribution de taille des bulles, paramétres acoustiques, taille de
la drogue a faire passer). Ainsi, les relations observées sont limitées a la gamme de parametres
considérés pour chaque expérience, et les études ne parviennent pas toujours a des conclusions

strictement identiques. Malgré tout, certains consensus peuvent étre identifiés.

1.3.1.1.1. Incidence du régime de cavitation des bulles

Quelques soient les études, il a été remarqué qu'une OBHE était toujours accompagnée de cavitation
stable. Cela démontre le role primordial de I'activité des bulles dans la technique étudiée. Les équipes
de la Professeure Konofagou et des Professeurs Hynynen et McDannold préconisent de se baser sur
différents harmoniques®'* et ultra-harmoniques!®. Cependant, dans un contexte clinique, il est
préférable d'utiliser le sous-harmonique, car le passage des ondes a travers un crane humain est
favorisé en basses fréquences'. Il a également été remarqué que le niveau des harmoniques était

corrélé linéairement a la dose de microbulles injectée®.

L’avis général est que la cavitation inertielle est dans la plupart des cas nocives pour les tissus et peut
engendrer des lésions sur des durées plus ou moins importantes. Ces effets secondaires, observables
a I'histologie et parfois & I'IRM, n’affectent pas les sujets de maniére comportementale®1%, La
cavitation inertielle est la plupart du temps accompagnée d’une OBHE, mais pas systématiquement32,
et elle n"est en aucun cas nécessaire a cette derniére®®. Cependant, dans certains cas, elle permet des

ouvertures plus diffuses?®,

1.3.1.1.2. Incidence de la taille relative des bulles, des drogues et des vaisseaux sanguins

Certaines études suggerent que la cavitation inertielle devient nécessaire a I'OBHE quand la taille
moyenne des bulles devient trés petite devant celles des vaisseaux sanguins'*®3°, || est possible dans
ce cas-la que le mouvement des bulles en régime stable n'ait aucun effet mécanique sur la paroi du
vaisseau. Les bulles seraient alors moins contraintes, ce qui leur permettrait de s'étendre et d'imploser
plus facilement. Il a d'ailleurs était remarqué que la cavitation inertielle était plus probable dans des

150 ot que l'utilisation de bulles plus grosses a pression égale pouvait

vaisseaux de taille importante
engendrer des lésions sur les parois®. Cela pose un probléme dans I'établissement d'un critére de
sécurité ou d'efficacité du traitement basé sur I'écoute du niveau de cavitation inertielle, car selon les
zones ou cette derniére a lieu, elle peut étre bénéfique ou dangereuse. Sans cartographie de I'activité

acoustique, il est donc impossible de déterminer les risques encourus. Le bruit large bande provoqué
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par la cavitation inertielle nécessaire et aisément déclenchée dans les vaisseaux de taille importante
est susceptible de masquer celui ayant lieu dans des vaisseaux plus petits, a l'intérieur desquels cette
méme cavitation peut avoir des effets néfastes. Pour maximiser I'efficacité du traitement en
minimisant les effets secondaires, il serait donc préférable d'utiliser des bulles de taille assez

importante et de tirer a des pressions relativement basses pour ne pas avoir de cavitation inertielle!#,

Il a été remarqué qu'un sujet anesthésié par |'utilisation concomitante d'oxygene et d'isoflurane voyait
sa dose de cavitation stable baisser, et sa dose de cavitation inertielle augmenter®. Cela peut étre
expliqué par deux facteurs. Premiérement, I'utilisation d'oxygene pendant une anesthésie diminue
drastiguement la demi-vie des bulles dans le flot sanguin, et par conséquent les niveaux de cavitation
90 PN 1 7 . 45 . . . \
percus™. Deuxiemement, l'isoflurane étant un vasodilatateur®, il est possible que le diamétre
augmenté des vaisseaux sanguins ait permis aux bulles d'osciller plus fortement, engendrant ainsi plus

de cavitation inertielle.

Plus la molécule a une taille importante, plus la pression nécessaire pour qu’elle puisse passer la
barriére serait élevée?®, ce qui impliquerait que certaines molécules ne peuvent passer la barriére sans

cavitation inertielle.

1.3.1.1.3. S'affranchir de I'écoute en se basant sur la consigne de traitement

Les différentes études montrent que les OBHE et les effets indésirables peuvent apparaitre a des Ml
différents, ce qui veut dire que cet indice ne peut étre considéré seul. Une étude a méme démontré
qu'a différentes fréquences et avec un MI constant, les niveaux de cavitation n'étaient pas les
mémes®, L'attention doit donc étre également portée sur le modéle animal utilisé, la taille et la

concentration des bulles, ainsi que leur fréquence de résonance.

Cependant, au sein d'une méme étude et en utilisant toujours les mémes parameétres, le Ml pourrait
étre un indicateur assez fiable de la réussite de I'OBHE. Certaines études prouvent qu'avec une
connaissance a priori des effets des parametres de chaque parameétre sur le modéle animal utilisé, il
est possible de s'affranchir de I'écoute de cavitation, notamment en se basant sur le Ml ou le Cavitation
Index (analogue au MI mais avec une dépendance linéaire a I'inverse de la fréquence)® ou encore
directement avec la pression de traitement®. Implicitement, ce type d’étude suggére que puisque la
corrélation entre la consigne de traitement et les effets qui en découlent est forte (le reste des
parametres étant fixés), on peut se passer d’écoute de cavitation. |l n’existe d'ailleurs a ce jour aucune
étude montrant clairement que la corrélation entre effets et émissions acoustiques détectées est

meilleure que la corrélation entre effets et consigne de traitement lorsque cette derniere est maitrisée.
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1.3.1.1.4. Ajustement des parametres en fonction des niveaux de cavitation

Il est possible de se baser sur I'écoute de cavitation pour ajuster les parametres du traitement. Deux
pratiques existent. La premiére affirme que I'ouverture se fait de maniére reproductible et sécurisée
lorsque le niveau des harmoniques 2 et 3 est assez important, mais avant |'apparition du sous-
harmonique et des ultra-harmoniques®. La seconde se base directement sur le niveau des ultra-
harmoniques. Un systeme de rétrocontréle automatique de la pression du traitement a été développé
en se basant sur |'écoute de la cavitation®!. La pression est augmentée petit a petit jusqu'a I'apparition
des ultra-harmoniques. Elle est alors divisée par un facteur choisi empiriquement. Ce systeme a permis
de prouver qu'il était possible d'obtenir des ouvertures efficaces, reproductibles et sécurisées chez la

souris quand la pression était divisée par 2.

Ce genre d'ajustement doit étre pratiqué avec précaution. Une mauvaise focalisation du PCD, une
directivité trop importante, une sensibilité peu élevée ou un rapport signal sur bruit trop faible pourrait
mener a une mauvaise interprétation de |'activité des bulles. Les harmoniques et ultra-harmoniques
pourraient ne pas étre percus par le systéme au seuil de cavitation stable, mais aprés avoir passé un
seuil de sensibilité inhérent au systéeme et a son orientation. La traversée du crane des patients dans
un contexte clinique pose également un probléme majeur. Il a été explicitement démontré que la
présence de ce dernier nécessitait de tirer a des pressions plus fortes pour que la cavitation soit percue,
et que la dispersion des ondes a l'interface entre le crane et les tissus pouvaient rendre certains
harmoniques inaudibles pour le PCD!. Tous ces facteurs pourraient provoquer un sur-traitement et
étre a l'origine d'effets secondaires non désirés. Néanmoins, les approches transcraniennes d'OBHE
par ultrasons souffrent d'une mauvaise maitrise de la pression délivrée a l'intérieur du crane, et la

détection qualitative de ces indices de cavitation permet de compenser ces incertitudes.

[.3.1.2. Localisation de I'activité de cavitation

La distorsion causée par le crane est susceptible de dévier I'onde acoustique de la zone de traitement
visée?, La cavitation étant associée a I'OBHE, |'imagerie de cette derniére est investiguée, afin de savoir
si les zones visées sont correctement atteintes et de pouvoir controler la précision du traitement en
temps réel. L'imagerie passive de la cavitation (PCl) n'est pas un domaine spécifique a I'OBHE, car la
cavitation est utilisée dans le traitement de nombreuses pathologies. Les travaux concernant la PCl

52,116

sont récents et ont d'abord fait I'objet d'étude par simulation et in vitro , puis in vivo'®2,

Différents capteurs peuvent étre utilisés pour imager la cavitation, caractérisés par leur réponse
impulsionnelle spatiale (Figure 11). La plupart des études in vitro emploient une barrette
d'échographie a une dimension classique, pour observer le comportement des bulles dans le champ

ultrasonore®!. Ces antennes linéaires sont généralement utilisées pour restituer une image du plan
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dans lesquelles elles se trouvent et posséde une mauvaise réponse impulsionnelle spatiale dans le sens
axial. Le positionnement de la sonde par rapport a la forme de la tache focale du dispositif de thérapie
utilisé devient alors important®. L'utilisation d'antennes ayant une disposition d'éléments sur deux®
ou trois'®2 dimensions devient néanmoins de plus en plus fréquente. Cela est obligatoire pour pouvoir
imager des volumes et avoir une véritable utilité clinique. Récemment, certains dispositifs d'OBHE

303466 ofin d'étudier la

utilisés en clinique pour la thérapie ont été utilisés pour faire de l'imagerie
capacité de ces systemes a assurer la thérapie et la surveillance du traitement simultanément. Une
répartition des éléments de |'antenne autour du volume a imager ainsi qu'une augmentation du

nombre de ces éléments offrent généralement une résolution de bien meilleure qualité®®,

- N

Objet

- VA

Réponse impulsionnelle

Figure 11 - lllustration du concept de réponse impulsionnelle. Chaque antenne est caractérisée par une
fonction d'étalement de point qui agit comme un filtre sur I'objet a imager. L'image obtenue par I'antenne
résulte donc d'une convolution entre cette fonction et la forme véritable de I'objet. Sur cette exemple,
I'étalement du point est plus important dans le sens vertical que dans le sens horizontal, ce qui conduit a une
image ayant une résolution différente dans ses deux directions.

Les algorithmes utilisés pour la reconstruction de l'image a partir des données acoustiques du réseau
de transducteur sont nombreux et proposent tous une résolution différente du méme probleme : le
probleme inverse, présenté dans le Chapitre 4. Au cours du temps, des améliorations ont été apportées
aux méthodes d'imagerie classique, notamment en corrigeant les artefacts dus aux interférences des
bulles entre elles®. Certains algorithmes supposent une décorrélation temporelle des différents
événements de cavitation et se servent des pics d'énergie générés par I'implosion des bulles en régime
de cavitation inertielle pour générer des images ayant une meilleure résolution ou pour mieux

différencier des bulles proches les unes des autres®.

La PCl souffre généralement des mémes problemes que la thérapie, le signal de cavitation étant
également altéré par le crane. Plus la fréquence utilisée pour la thérapie est haute, plus les aberrations

dues aux crane seront importantes®®. Néanmoins, il est délicat de régler la fréquence de traitement
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dans le but de faire de la PCI, car c'est un parametre déterminant pour |'efficacité de la thérapie. De
plus, la tache focale en réception d'un réseau de capteurs est proportionnelle a la longueur d'onde
utilisée, ce qui signifie que baisser la fréquence du traitement entraine irrémédiablement une baisse
de la précision pour la PCIl. Des images tomodensitométriques (CT-scan) de haute résolution peuvent
étre utilisées pour corriger ces aberrations®. Grace a ces corrections, d'abord testées par simulations®,
la PCI s'est avérée faisable a travers un crane humain pendant une OBHE chez le rat, a une fréquence

de 306 kHz®".

En écoute passive, contrairement a |'échographie, l'information de temps de vol entre les sources
ultrasonores du plan d'imagerie et les différents éléments du capteur utilisé ne sont pas disponibles.
Les durée d'émission des ondes de thérapie étant généralement importante, la résolution axiale de Ia
PCl est donc relativement mauvaise. De plus, les ondes utilisées pour la thérapie ont généralement
des amplitudes plus importantes que celles renvoyées par les bulles et la réverbération des ondes dans
le crane peut également créer des interférences avec la PCl pendant des émissions longues. Comme
de bonnes OBHE ont déja été obtenues avec de courtes impulsions, il est préconisé d'utiliser de telles

configurations de traitement afin de pouvoir assurer simultanément la PCI**44,

La PCl s'avere utile pour contrdler le bon déroulement du traitement lors d'une ouverture
transcranienne de la BHE, afin de s'assurer que la zone visée est correctement atteinte. Dans ces
configurations, l'utilisation des ultrasons est focalisée (voir la partie ci-aprés). Par conséquent les
sources de cavitation sont nécessairement peu nombreuses et rapprochées, et les erreurs d'imagerie
dues a une interférence des bulles entre elles sont moins probables. La mauvaise résolution axiale de
certains capteurs est compensée par cette activité ponctuelle, et en corrigeant les aberrations dues au
crane, il a été démontré que la zone ou avait lieu la cavitation pendant le traitement était confondue

avec la zone d'OBHE (Figure 12).

CEUvre
protégée

Figure 12 — Corrélation entre I'OBHE chez le primate visible a I'lRM (tache rouge sur I'image de gauche) et la

PCI (carte colorée sur I'image de droite). Le pixel ou I'OBHE est maximale est marqué par une étoile blanche

et celui ou la PCI est maximale est marqué par une croix blanche. La différence de distance moyenne entre
ces deux points pour cette étude est de 2.4mm. (D'aprés Wu et al.?*°)
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L'utilisation d'un champ acoustique non focalisé pour la thérapie entraine nécessairement des zones
de cavitation plus diffuse et par conséquent plus difficile a imager. Ce point sera discuté dans le

Chapitre 4 de ce manuscrit.

1.3.2. Les dispositifs cliniques d'ouverture

Depuis quelques années, la méthode d'OBHE par exposition aux ultrasons combinée a l'injection de
microbulles est passée en développement clinique. Un des obstacles majeurs de cette transition est le
crane humain. La plupart des études précliniques se font sur des petits animaux tels que des souris,
des rats ou encore des lapins. Dans ces cas de figure, le crane est assez fin pour ne pas causer de

distorsion ou d'atténuation majeure de I'onde ultrasonore, si les fréquences utilisées sont assez basses.

Néanmoins, la transition de la méthode a des animaux de taille plus importante, puis a I'Homme,
s'avere délicate car I'épaisseur du crane est bien plus importante. Tirer a des puissances importantes
n'est pas une option viable a cause des effets néfastes que pourraient causer une puissance acoustique
trop importante dans les tissus (échauffements, cavitation spontanée, etc...). Pour pallier ce probléme,

plusieurs dispositifs ont été inventés.

1.3.2.1. Les dispositifs focalisés et transcraniens

La plupart des dispositifs développés en recherche et en industrie sont des dispositifs transcraniens.
Afin d'acheminer I'énergie en quantité suffisante jusque dans la zone a traiter, ces dispositifs sont
focalisés, c’est-a-dire que les ondes envoyées par un ou plusieurs transducteurs se somment a une
certaine distance de ces derniers en un point appelé la tache focale. Ainsi, il est possible de déposer
de I'énergie acoustique en quantité importante dans la zone ciblée a travers le crane sans provoquer
de hausse de température dans les tissus®. La focalisation dynamique consiste a induire des retards
d'émission pour chacun des transducteurs d'un systeme afin de pouvoir déplacer le point focal. C'est

le principe de fonctionnement d'une barrette échographique, par exemple.

A ce jour, il existe trois dispositifs ultrasonores, focalisés et transcraniens pour I'OBHE utilisés en
clinique'?®, Le premier est I'ExAblate, développé par la société Insightec. Il a été utilisé lors de plusieurs
essais cliniques enregistrés sur clinicaltrials.gov, pour traiter différentes pathologies cérébrales telles
que les GBM (NCT03712293), les métastases dues au cancer du sein (NCT03714243), la maladie
d'Alzheimer (NCT02986932) et la maladie de Charcot (NCT03321487). Il s'agit d'un "casque" contenant
1024 transducteurs focalisés dynamiquement pour la thérapie et jusqu'a 128 pour |'écoute et la PCI*.

Le dispositif est couplé a un scanner IRM 3 T (Figure 13).
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La téte du patient est dans un premier temps entierement rasée et positionnée dans un cadre
stéréotaxique. Une heure avant le traitement ultrasonore, la chimiothérapie est administrée aux
patients afin que la concentration soit maximale au moment de I'OBHE. Des acquisitions d'images IRM
sont réalisées avant le traitement ultrasonore afin de planifier ce dernier. Chaque zone visée est
découpée en 9 points et le volume d'une zone a été estimé a 486 pl. Le déroulement du traitement
d'une zone a été détaillé dans étude préclinique publiée®’. Pendant le traitement ultrasonore, la
pression est incrémentée petit a petit jusqu'a la détection des sous-harmoniques. Elle est ensuite
divisée par deux. Cette méthode a été développée lors d'une étude préclinique chez la souris et a
montré une faisabilité d'OBHE efficace et sans effets indésirables!?. Des résultats cliniques ont été
publiés et montrent la faisabilité et la sécurité du traitement des GBM”®, et de la maladie d'Alzheimer’®

avec |'ExAblate.

A\

Figure 13 — L'ExAblate, le dispositif ultrasonore, focalisé et transcranien développé par Insightec pour I'OBHE.

La société NaviFUS a développé un systéeme semblable, utilisé en clinique (NCT03626896), mais aucune
donnée n'est publiée a ce jour. L'équipe de la Professeure Konofagou a également mis au point un
systeme d'OBHE composé d'un unique transducteur focalisé, récemment accepté en clinique pour
traiter la maladie d'Alzheimer. La particularité de ces systemes est qu'ils s'affranchissent du cadre
stéréotaxique et du guidage IRM grace a un systeme de neuronavigation optique. Cette technique a
déja fait ses preuves lors des études précliniques et s'est méme avérée plus précise que le cadre

stéréotaxique®.
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Les méthodes transcraniennes ont l'avantage de ne pas étre invasives pour le patient car la
transmission des ultrasons ne nécessite pas d'intervention chirurgicale. Néanmoins, elle souffre de
grandes limitations. La présence du crane atténue et dévie grandement les ondes acoustiques, ce qui
nécessite des systéemes de planification, de surveillance et de rétrocontréle du traitement
extrémement complexes, onéreux et peu pratiques. Une captation IRM est obligatoire pour savoir ou
les transducteurs tirent et quelle épaisseur d'os ils doivent traverser. La forte atténuation oblige a
utiliser plusieurs centaines d'éléments simultanément afin de délivrer I'énergie acoustique en quantité
suffisante sur les zones ciblées sans brler les tissus sur le chemin des ondes. Ces zones d'un volume
inférieur a 0.5 ml sont alors traitées une par une et le temps nécessaire pour un traitement complet
peut devenir trés important et nécessiter plusieurs injections successives de bulles. Le fait que ces
transducteurs soient focalisés rend également compliqué le traitement des tissus proches de la surface
du crane. Le traitement étant extracorporel, il nécessite un couplage acoustique entre les
transducteurs et la peau du patient, qui ne peut étre assurée que par le rasage complet de la téte de
ce dernier. Enfin, les réflexions des ondes sur le crane peuvent produire un échauffement de la peau

du patient qui nécessite 'utilisation d'un systeme de refroidissement.

.3.2.2. L'implant ultrasonore SonoCloud

Pour pallier ces problemes, une autre méthode d'OBHE a été proposée par le Professeur Alexandre
Carpentier. Il s'agit de s'affranchir de l'atténuation et de la distorsion causées par le crane en
implantant dans ce dernier un transducteur ultrasonore plan (non focalisé). Il est alors possible de tirer
a des MI comparables, tout en couvrant une zone plus diffuse (Figure 14). Les pressions désirées sont
obtenues précisément grace une calibration au préalable de l'implant et la puissance délivrée est
reproductible sans besoin d'un systeme de rétrocontréle du traitement tel que I'IRM ou la
neuronavigation. La procédure est donc rapide, peu colteuse et peut étre faite de maniere
ambulatoire sans grand besoin de matériel. Elle nécessite seulement une légere intervention

chirurgicale réalisée au préalable sous anesthésie locale.
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Figure 14 — Principe de fonctionnement d'un implant ultrasonore non focalisé. La tumeur est représentée en
bleu. Le champ acoustique est diffus et permet de traiter d'un seul coup un volume important couvrant a la
fois les tissus tumoraux et leur périphérie.

Les premiéres OBHE jamais réalisées sur des sujets humains atteints d'un GBM ont été faite avec
I'implant ultrasonore non-focalisé de la société CarThera : le SonoCloud®. Cette étude clinique
(NCT02253212), I'implant et son mode de fonctionnement sont détaillés dans le chapitre suivant.
L'étude a permis de trouver un jeu de paramétre ultrasonore permettant des OBHE répétées
mensuellement pendant 12 mois, couplées avec une chimiothérapie au carboplatine bien tolérée chez
les patients. Depuis, le SonoCloud est également testé en clinique pour traiter la maladie d'Alzheimer
(NCT03119961), et une étude sur les métastases dues aux mélanomes va bientot débuter
(NCT04021420). Plusieurs nouvelles générations d'implants ont également vu le jour et sont testées
cliniguement. |l s'agit des SonoCloud-3 et SonoCloud-9 (NCT03744026), dont le but est de couvrir un
plus grand volume tumoral grace a la multiplication du nombre de transducteurs dans l'implant
(respectivement 3 et 9 transducteurs). Le SonoCloud-9 a récemment été autorisé en clinique aux Etats-

Unis par la FDA (Food and Drug Administration).
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Figure 15 - Les trois générations d'implant de CarThera. Gauche : SonoCloud vu du dessous et son aiguille.
Milieu : Trois implants SonoCloud maintenus en triangle par un support en silicone forment le SonoCloud-3.
Droite : SonoCloud-9, constitué de 9 émetteurs activés a tour de role par la méme aiguille.

Les études décrites dans ce manuscrit s'inscrivent dans un contexte de traitement avec le dispositif

SonoCloud.
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Chapitre Il : Estimation du volume
d'ouverture de la barriere hémato-
encéphalique et corrélation de la
probabilité d'ouverture avec la pression
acoustique locale

Ce chapitre s'intéresse a |'estimation du volume d'OBHE a l'aide d'image IRM. Cette étude a été réalisée
a l'aide des résultats intermédiaires d'une étude clinique menée par CarThera®®. L'objectif était de
développer et de valider une méthode de quantification automatique du volume de rehaussement
significatif du signal d aux ultrasons (RESIDUS) sur des images IRM, et de corréler localement ce

rehaussement avec la pression acoustique.

Cette étude prospective a fait I'objet d'une publication* dans le Journal of Neurosurgery (JNS) et a
partiellement été présentée a l'International Symposium for Therapeutic Ultrasound (ISTU 2018,

Nashville, Tennessee).

I.1. L'étude clinigue menée par CarThera

L'étude clinigue menée par CarThera était une étude clinique de phase 1/2a (NCT02253212). Il
s'agissait d'une escalade de dose d'ultrasons (pression acoustique nominale du traitement). L'étude a
été congue et menée a I'Hopital de la Pitié-Salpétriere a Paris. Elle a commencé en juillet 2014 et s'est
terminé en septembre 2016. Cette partie du manuscrit rend compte succinctement de la conception

et des résultats de I'étude, qui ont déja été publiés®.

II.1.1. Présentation détaillée de |'étude

11.1.1.1. Eligibilité des patients et criteres de sortie de |'étude

21 patients ont été recrutés pendant I'étude. Tous été atteints d'un GBM en récidive aprés un
traitement standard de premiére intention (résection tumorale, radiothérapie et chimiothérapie au
TMZ). Les patients devaient présenter des signes de développement tumoral et avoir une tumeur de
moins de 35 mm de diameétre. lls devaient également étre éligibles a la chimiothérapie a base de

carboplatine.
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Sur ces 21 patients, 2 d'entre eux ont été sortis de I'étude directement apres implantation, soit a cause

de nécroses d'origine radiologique, soit a cause de microhémorragies visibles a I'lRM.

Les patients étaient traités toutes les 4 semaines et jusqu'a 10 fois si possible. Le protocole prévoyait
une sortie de I'étude en cas de progression tumorale selon le crittre RANO® ou en cas d'événements
indésirables graves tels que des saignements, des crises d'épilepsie ou des troubles neurologiques, soit

directement liés a leur pathologie, soit dus aux expositions ultrasonores.

Le but principal de I'étude était de trouver la pression acoustique nominale optimale pour I'OBHE et
de vérifier la bonne tolérance des patients a des ouvertures répétées. Parallelement, une évaluation

de I'efficacité des OBHE par vérification sur les images IRM a été réalisée.

[1.1.1.2. Présentation du SonoCloud et de son implantation

L'implant ultrasonore de CarThera (le SonoCloud, Figure 15, Chapitre 1) est un disque piézocéramique,
biocompatible et IRM-compatible de 11.5 mm de diameétre. Le diamétre de sa surface active est de 10

mm. Sa fréquence de résonance est de 1.05 MHz.

L'implant est inséré dans un trou de trépan pendant un court acte de chirurgie, soit directement apres
une résection tumorale, soit en anesthésie locale pendant un acte dédié. Il est positionné en face de
la tumeur ou en face des zones sensibles menacées par la progression tumorale, de sorte a ce que le
traitement bénéficie le plus possible au patient. L'implant est donc en contact avec la dure-meére, ce
qui permet aux ondes ultrasonores de se propager dans le cerveau sans atténuation ou distorsion dues
au crane. Le scalp est ensuite replacé par-dessus le crane et recouvre entiérement l'implant (Figure

16).

Figure 16 - Crane d'un patient aprés implantation et replacement du scalp.
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Pendant le traitement ultrasonore, l'implant est activé via une aiguille transdermique connectée a un
dispositif composé d'un amplificateur radiofréquence piloté par un logiciel dédié. L'aiguille et le

générateur ont été congus par CarThera.

11.1.1.3. Déroulement du traitement et parametres ultrasonores utilisés

L'exposition ultrasonore commence directement aprés le début de l'injection d'une dose de
microbulles (SonoVue, Bracco)*?. La dose de microbulles était dans un premier temps fixée a 4.8 mL.

Aprés 18 traitements chez 9 patients, elle a été augmentée a 0.1 mL/kg pour optimiser I'OBHE.

Pendant le traitement, l'implant envoie une onde acoustique sinusoidale de 1.05 MHz et de 25000
cycles (23.8 msec), avec une fréquence de répétition de 1 Hz (rapport cyclique de 2.38 %). L'exposition
aux ultrasons dure au total 150 sec. L'étude portait sur une escalade de la pression nominale de
traitement, c’est-a-dire la pression a la focale naturelle du transducteur positionné dans I'eau. Selon
les traitements, cette derniére était de 0.41, 0.53, 0.66, 0.78, 0.90, 1.03 ou 1.15 MPa. A chaque pas de

pression, au minimum 3 patients ont été traités.

Dans I'heure suivant I'OBHE, les patients recevaient une chimiothérapie a base de carboplatine

administrée en intraveineuse pendant 60 a 90 min.

11.1.1.4. Imagerie et qualification de I'ouverture

Afin d'attester une OBHE aprés expositions aux ultrasons mais aussi pour contréler la progression
tumorale ou la présence d'événements indésirables graves, chague patient passait une IRM 48 h avant
(images prétraitement) et approximativement 20 min apres (images post-traitement) chaque

traitement ultrasonore.

La machine utilisée pour I''lRM (Signa HDxt MRI System, General Electric Healthcare) avait un champ
magnétique de 3 T. Cing minutes aprés l'injection de gadolinium (Gd-DOTA, 0.1 mmol/kg; Dotarem,
Guerbet), un agent de contraste IRM qui ne traverse normalement pas la BHE, les images pondérées
en T1 (T1w) sont acquises (séquences CUBET1; angle de bascule : 90°, TR/TE : 600/12 msec, épaisseur

des coupes : 1 mm, résolution des pixels : 0.49 x 0.49 mm?).

Sur les images T1lw post-traitement, I'OBHE peut donc étre confirmée par la présence d'un faisceau
hyperintense en face du transducteur, preuve que le gadolinium a traversé la BHE et s'est déposé dans

les tissus (Figure 17).
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Figure 17 — Ouverture de la barriére hémato-encéphalique suite au traitement ultrasonore SonoCloud sur
des images T1w acquises apres injection de gadolinium. La zone encadrée en pointillés correspond a la zone
de tir du transducteur. L'image de gauche a été prise 48h avant le traitement ultrasonore et celle de droite
immédiatement apres. Le faisceau hyperintense derriére le transducteur correspond au dépot d'acide
gadotérique dans les tissus et témoigne de I'OBHE. (D'aprés Carpentier et al. 2016%°)

Pour chacun des traitements ultrasonores réalisés, les images Tlw pré et post-traitement étaient
comparées pour attester de l'efficacité de I'OBHE. Un grade (note allant de 0 a 3) était attribué a
chaque traitement en fonction des zones d'occurrence de I'OBHE : 0 pour aucune ouverture visible, 1
pour une ouverture dans |'espace sous-arachnoidien, 2 pour une ouverture dans l'espace sous-
arachnoidien et la matiére grise, 3 pour une ouverture dans l'espace sous-arachnoidien, la matiere
grise et la matiére blanche. Les grades ont été attribués aprés un consensus de 2 neuroradiologues et

d'un neurochirurgien.

11.1.2. Résultats de |'étude

[1.1.2.1. Sécurité du traitement SonoCloud

Un total de 65 sonications a été réalisés chez 19 patients. D'une maniére générale, le traitement a bien

été supporté. Aucun événement indésirable grave d{ aux ultrasons n'a été reporté.

Les événements indésirables signalés pendant I'étude comportent de la fatigue, des maux de téte, des
malaises vagaux. Des douleurs pendant I'insertion de l'aiguille ont été signalées mais aucune douleur

n'a été signalée pendant le traitement ultrasonore ou aprés l'implantation du SonoCloud.

Deux déficits neurologiques transitoires ont été remarqués dans les 2 jours suivants le traitement pour
des pressions de 0.9 et 1.03 MPa. lls ont disparu dans les 15 jours suivants. Un déficit neurologique
transitoire (paralysie faciale) a été remarqué immédiatement aprés un traitement a 0.9 MPa mais a
disparu dans les 2 h suivantes. Aucun trouble neurologique sévere et aucune crise d'épilepsie n'a été

reporté pendant ou apres les sonications.
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Deux cedémes transitoires ont été remarqués. Le premier s'est déclenché 15 jours apres traitement et
s'est résorbé 48 h apres hospitalisation. Le deuxieme s'est déclenché 1 h aprés sonication et s'est

résorbé dans les 2 h suivantes.

Sur les images prétraitement, aucun dépot de gadolinium n'était visible dans les tissus, ce qui prouve

que I'OBHE réalisée est temporaire et réversible.

Certains patients sont décédés pendant I'étude, a cause de la progression tumorale. L'un d'entre eux
est décédé suite a un lymphome un an aprés son dernier traitement. Au vu de sa rapidité d'installation

et de propagation, il est peu probable que ce lymphome soit d{ au carboplatine.

11.1.2.2. Faisabilité et efficacité de la méthode

Sur les 65 traitements réalisés, 52 ont déclenché une OBHE observable sur les images T1lw (grade
supérieur a 0). Parmi ces ouvertures, 34 atteignaient une profondeur supérieure a l'espace sous-

arachnoidien (grade supérieur a 1).

Une dose optimale de la pression nominale de traitement a été observée (Figure 18). La proportion
d'ouverture profonde (grade 2 ou 3) augmentait significativement avec la pression nominale jusqu'a
80 % (0.90 MPa) puis décroissait (78 % pour 1.03 MPa et 67 % pour 1.15 MPa). Cependant, une grande
partie des traitements a 1.03 MPa ont été réalisés chez un patient ayant une tumeur de taille
importante, recouvrant une grande partie du faisceau acoustique, biaisant ainsi I'attribution du grade
(ouverture non visible car la BHT apparait déja hyperintense sur les images T1w). Pour cette raison, la

pression nominale optimale a été déterminée comme étant 1.03 MPa.

Ratio du nombre d'ouverture
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Figure 18 — Ratio du nombre d'ouvertures profondes réussies (grade 2 ou 3) en fonction de la pression. Les
fractions au-dessus des barres indiquent le nombre d'ouvertures sur le nombre de traitements effectués.
(Réalisée a partir des données de Idbaih et al. 2019%)
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Deux indices de survie ont été évalués : la survie sans progression tumorale qui correspond au temps
écoulé entre le premier traitement et la progression tumorale suivant le critere RANO ou la mort, et la
survie globale qui correspond au temps écoulé entre la date du premier traitement et la mort. Les 2
indices ont une valeur plus importante chez les patient présentant des ouvertures profondes (grade 2
ou 3, n = 35) que chez les patients sans ouverture franche (grade 0 ou 1, n = 28) : la médiane de survie
sans progression tumorale était de 4.11 contre 2.73 mois et la médiane de survie générale était de

12.94 contre 8.64 mois.

Ces résultats prouvent la faisabilité du traitement ultrasonore réalisé. La pression nominale de
traitement a une influence majeure sur la chance d'avoir une ouverture profonde (grade 2 ou 3). La
hausse des indices de survie chez les patients ayant bénéficié d'une ouverture profonde suggere une
efficacité accrue de la chimiothérapie au carboplatine. Des données supplémentaires, sur un plus

grand nombre de patients, devront affirmer la tendance de ces résultats préliminaires.

Le grade est une appréciation qualitative qui rend compte de la présence de gadolinium dans les tissus.
Néanmoins, elle ne permet pas de quantifier le volume de I'OBHE, parametre directement lié a
I'efficacité du traitement. De plus, c'est une méthode subjective, sujette a des biais d'appréciation.
Suivant la personne en charge de I'attribution du grade, une ouverture trop petite pourrait ne pas étre
remarquée ou un artefact d'imagerie pourrait étre pris pour une ouverture. Une méthode d'estimation
automatique du volume d'OBHE s'avére donc indispensable pour avoir une meilleure compréhension
du phénomene. Une approche locale de la mesure de I'ouverture permettrait également de comparer
celle-ci avec la pression acoustique locale supposée au moment du traitement, pour une analyse plus

fine de l'impact de I'amplitude des ultrasons sur le traitement.

I1.2. Matériels et méthodes pour la
quantification du volume d'ouverture

Dans cette partie, le développement d'une méthode semi-automatique d'estimation du volume
d'OBHE, ainsi qu'une corrélation entre ouverture et pression acoustique locale sont présentés. Ces
travaux sont réalisés a partir d'images T1w acquises 48 h avant (images prétraitement) et une vingtaine

de minutes aprés (images post-traitement) I'exposition aux ultrasons.

Le volume calculé sur les images est le volume de rehaussement significatif du signal d0 aux ultrasons
(RESIDUS). Il est précisé que la quantification du RESIDUS n'apporte qu'une estimation de I'efficacité
de I'OBHE. Le volume calculé dans cette étude est donc un substitut et ne rend compte de I'efficacité
du traitement que d'une maniére indirecte. Il ne doit pas étre confondu avec le volume de carboplatine

ayant réellement pénétré les tissus.
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Les résultats exposés dans cette partie ont été acquis sur la base des résultats intermédiaires de
I'étude, publiés en juin 2016%. Elle inclut les 41 premiers traitement chez 13 patients jusqu'a janvier

2016.

I1.2.1. Chaine de traitement des images

Les images IRM ont toutes été acquises sur la méme machine et dans les mémes conditions. Elles
doivent néanmoins étre prétraitées avant de pouvoir en extraire le RESIDUS. Les différentes étapes du
traitement des images sont détaillées dans la Figure 19. Elles ont toutes été réalisées sur Matlab
(Matlab Version 8.3, Image Processing Toolbox Version 9.0, MathWorks) avec des fonctions natives,

personnalisées ou libres de droit.

Segmentation Carte des tissus

Paire d'images T1w
acquises 48 h avant et
~20 min aprés le
traitement ultrasonore

Carte du Deéfinition des Volume du
rehaussement voxels d'intérét RESIDUS

Correction du biais
de I'lRM

Recalage + Calcul
du rehaussement

Orientation du orI? :nsti;it?:ne;u
transducteur transducteur

Figure 19 — Chaine de traitements des images IRM jusqu'a I'obtention du volume du RESIDUS. (D'apres
Asquier et al., 2019%)

[1.2.1.1. Correction du biais

Le biais est un champ magnétique basse fréquence qui fausse les images IRM en les floutant et en
perturbant |'uniformité continue de certains niveaux de gris’. Il est surtout observable sur les images
issues des vieilles machines et ne pose généralement pas de probléme pour les diagnostiques
cliniques. Cependant, il est indispensable de s'en débarrasser pour utiliser correctement certains
algorithmes de traitement d'images, notamment ceux qui se basent sur des invariances spatiales de
I'uniformité des niveaux de gris. Cette étude s'appuie sur une comparaison voxel par voxel et sur la
segmentation d'images IRM. Il est donc nécessaire de corriger le biais des images prétraitement et

post-traitement pour obtenir des résultats fiables.

Il s'agit d'une opération délicate pour les images post-traitement car le faisceau hyperintense d{ au

dépot de gadolinium crée une discontinuité dans les niveaux de gris. Il faut donc trouver un jeu de
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réglages qui permet d'uniformiser les niveaux de gris des tissus d'une méme famille tout en laissant le

faisceau apparent.

La correction du biais a été faite en utilisant la toolbox libre Statistical Parametric Mapping (SPM12)%.
Les parametres de correction du biais ont été choisis empiriquement. La régularisation (bias
regularisation) a été réglée sur "light" (0.001) et la largeur a mi-hauteur de la gaussienne représentant
le lissage du biais (bias FWHM) a été réglée sur 60 mm, afin de ne pas effacer les faisceaux de

gadolinium des images T1w qui ont une largeur moins importante. La Figure 20 représente un exemple

d'image corrigée.

Figure 20 — Effet de la correction du biais. A : image corrompue par un champ magnétique basse fréquence.
Les niveaux de gris des tissus varient spatialement; B : méme image avec le biais corrigé.

11.2.1.2. Recalage

Le recalage est une opération consistant a aligner deux images dans un méme repere, en faisant
correspondre au mieux possible leurs voxels entre elles. Pour ce faire, des opérations de
transformations géométriques (translations, rotations, homothéties, déformations, etc...) sont
utilisées pour passer d'une image A a une image B. Les transformations permettent de créer une image
A’ qui est une interpolation de I'image A, étant alignée sur I'image B et ayant le méme nombre de

voxels.

C'est une opération de traitement d'image trés utilisée dans le domaine médical car elle permet de
mettre en évidence des différences a la suite d'un traitement, de comparer plusieurs modalités
d'imagerie ou de faire du suivi de mouvement®*. Dans cette étude, il s'agit d'une étape obligatoire pour
pouvoir comparer les voxels prétraitement et post-traitement un a un afin de mesurer la hausse

d'intensité due a la présence de gadolinium.
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Le recalage fait parfois I'objet de problémes d'optimisation complexes, notamment quand les organes
concernés sont déformables comme le coeur ou les poumons. Cependant, dans le cas de cette étude,
I'organe observé est le cerveau. Il est considéré rigide, c’est-a-dire indéformable. Les opérations a
utiliser pour le recalage ne sont alors que des translations et des rotations (Figure 21). L'outil utilisé
pour passer de I'image A dans un repére orthonormé (0y4, X4, V4,Z4) a une image B dans un repére

orthonormé (Og, x5, Y5, Zg) est une matrice T de taille 4x4 exprimée ainsi :

X1 Y1 Z1 Uy

_|X%2 Y2 Z22 by (4)
X3 Y3 23 U,
0O 0 O

X1\ /Y1 zZ tx
Ou | xz |, | ¥2 | et 22 | sont respectivement les coordonnées des vecteurs Xz, yg et,zg, et| &y |les

X3 V3 Z3 tz
coordonnées du point Og, dans le repére de lI'image A. Grace a cette notation, n'importe quel point P
Py P,
de coordonnés | P, | dans le repére de I'image A correspond alors un point P’ de coordonnées P'y
P, P’
z

dans le repére de lI'image B grace a l'opération :
Py

=1 (5
P,
1

Les algorithmes de recalage rigide s'appliquent donc a calculer la matrice T en minimisant une fonction
de co(t faisant correspondre les intensités des voxels des deux images entre elles. Cette fonction

s'appelle une métrique.

Lors de cette étape, l'optimisation a été réalisée avec les fonctions imregconfig et imregtform de
Matlab. L'algorithme du gradient a été utilisé, avec comme métrique les moindres carrés (utilisation

standard des fonctions de recalage rigide pour deux images de méme modalité).

Les images post-traitement n'étant captées que 48 h aprés les images prétraitement, elles ne
présentaient quasiment aucune différence, si ce n'est la présence de gadolinium en face du

transducteur. Cela n'a néanmoins pas géné |'algorithme et tous les recalages ont été acceptés.
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Figure 21 — Exemple de recalage rigide. L'image prétraitement est de couleur verte et I'image post-traitement
de couleur rouge. A : Image prétraitement non recalée; B : Image prétraitement recalée. La superposition de
niveaux égaux de rouge et de vert donne une couleur jaune.

11.2.1.3. Segmentation

La segmentation est un algorithme de traitement d'image qui permet de la diviser en plusieurs régions
distinctes. Dans le cas de cette étude, on s'intéresse au rehaussement du signal dans les tissus. Le calcul
du volume du RESIDUS ne peut étre fait ailleurs que dans les matieres grises et blanches. L'image doit
donc étre segmentée en plusieurs régions anatomiques distinctes. Pour ce faire, on utilise des atlas,
c’'est-a-dire des images de cerveaux standardisées et dont la segmentation est connue. L'image a
segmenter est d'abord recalée sur |'atlas. Grace aux connaissances a priori des formes et des volumes
des différentes zones a isoler, elle est ensuite découpée en plusieurs images distinctes, correspondant
a des cartes de probabilité de présence de chacune des régions segmentées. Une carte globale des
tissus est ensuite calculée en attribuant a chaque voxel le tissu pour laquelle la probabilité de présence

est la plus importante.

La toolbox SPM12 a de nouveau été utilisée sur un atlas de cerveau européen standard. Cette
opération permet d'obtenir une carte des tissus comportant 6 régions : la matiére grise, la matiere

blanche, le liquide céphalo-rachidien (LCR), les tissus mous (peau et graisse), I'os et I'air (Figure 22).

La segmentation a été réalisée sur les images prétraitement afin de ne pas étre génée par le
rehaussement di a l'exposition aux ultrasons. Néanmoins, la BHT étant perméable, les tumeurs
apparaissent hyperintenses sur les images, ce qui induit l'algorithme en erreur en les prenant pour des
tissus mous (Figure 22). Cela n'est pas génant car pour avoir un bon estimateur de I'efficacité du
traitement, le RESIDUS n'est calculé que dans les tissus ou la perméabilité n'est pas due a la présence
de la tumeur. Il est d'ailleurs difficile de segmenter automatiquement les tumeurs a cause des grandes
variabilités de taille, de forme et de constitution (ratio des volumes des zones nécrosées, prolifératives

et cedémateuses)®.
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A Slice X: 346/512 Slice Y: 172/512 Slice Z: 143/251

Figure 22 — Exemple d'image segmentée. Panneau A : Image T1lw, centrée sur la tumeur entourée en rouge;
Pannel B : Segmentation de cette méme image. On voit que la tumeur apparait de la méme couleur que les
tissus mous. (Gris : Matiére grise; Blanc : Matiére blanche; Jaune : Liquide céphalo-rachidien; Magenta :
Tissus mous (peau et graisse); Bleu : Os; Noir : Air)

11.2.1.4. Orientation du transducteur

Cette opération consiste a trouver sur les images le centre de la surface active du SonoCloud ainsi que
son axe de tir. Cela permet par la suite de tracer une région d'intérét (ROI) dans laquelle sera calculée
le volume du RESIDUS. Cela sert également a connaitre la pression acoustique locale sur chacun des
voxels de I'image au moment du traitement grace a l'estimation du champ acoustique émis par le

SonoCloud dans le cerveau.

C'est la seule opération de la chaine de traitement qui nécessite l'intervention d'un utilisateur, ce qui

fait de la méthode présentée une méthode semi-automatique.
[1.2.1.4.1. Méthode manuelle

Afin de permettre a I'utilisateur de visualiser les images 3D et a orienter le transducteur, un logiciel a
été développé. Il permet I'affichage simultané de 3 coupes orthogonales suivant les 3 axes du repére
de I'image (Figure 22), et I'orientation des images dans le repére du transducteur (0, Xg, Vo, Zo) ou O

est le centre de la surface active du transducteur et z,, son axe de tir. Les vecteurs X, et y, sont définis
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arbitrairement, ce qui n'a pas d'importance étant donné que le champ acoustique rayonné par le

SonoCloud est considéré comme axisymétrique d'axe Zzj.

L'orientation est faite itérativement en 2 étapes. La premiére consiste a trouver et définir le centre 0
de la surface active du transducteur en navigant dans l'image. Pour avoir les coordonnées du point,

cette opération doit étre faite sur au moins 2 des 3 coupes. La seconde étape consiste a définir un

deuxiéme point P sur I'axe de tir du transducteur, de sorte a ce que les vecteurs OP et z, soient
colinéaires. Pour ce faire, |'utilisateur peut s'aider du faisceau de gadolinium s'il est présent ou bien de

la légere concavité due au trou de connexion de l'aiguille, visible sur certaines images (Figure 23).

Une fois la deuxieme étape réalisée, I'image est réorientée dans le repére ainsi défini. L'utilisateur peut
alors vérifier si cette orientation est acceptable en navigant le long de I'axe z, et en vérifiant
I'axisymétrie de la forme du transducteur sur I'image. Les fines ailettes perforées du SonoCloud sont
d'une grande aide pour cette appréciation, car les 3 vis s'insérant dans les trous créent des artefacts
d'imagerie. La présence de ces 3 artefacts sur le méme plan indique généralement une bonne
orientation, comme l'illustre la Figure 23. Si le résultat est jugé améliorable, les deux étapes peuvent
étre réitérées autant de fois que nécessaire, en partant de l'orientation de la passe précédente. Il est

alors plus simple pour I'utilisateur de converger rapidement vers un résultat satisfaisant.

Une fois les images orientées, la matrice de transformation T, correspondant au passage du repere

natif de I'image au repere du transducteur peut étre conservée pour toutes les opérations futures.

Figure 23 — Orientation manuelle d'une image post-traitement dans le repére du transducteur. Trois coupes

d'une image T1w sont affichées, dans les 3 directions du repére. Les contours magenta correspondent au un

modeéle numérique du SonoCloud. Sur la premiére coupe, on voit le faisceau de gadolinium dans la direction

de tir du transducteur. Sur la deuxiéme, un zoom a été effectué pour visualiser I'artefact devant la surface du

transducteur ainsi que le trou de connexion de l'aiguille. La troisieme coupe est orthogonale a la direction de
tir et on voit I'artefact laissé par les vis des ailettes.
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11.2.1.4.2. Méthodes numériques

Des méthodes numériques ont été essayées pour trouver la position du transducteur sur I'image. Pour

cela, des algorithmes d'optimisation similaires a |'algorithme de recalage sont utilisés.

Le SonoCloud apparait en noir sur les images Tlw. Ses composants métalliques créent un artefact
magnétique inévitable. Cet artefact déforme le transducteur mais est surtout visible face a sa surface
de tir, ce qui rend impossible I'évaluation du RESIDUS avant 5 mm de profondeur. La forme
caractéristique du SonoCloud (cylindre terminé par un déme avec trois ailettes) peut donc étre

discernée sur certaines images comme le montre la Figure 23.

Afin d'orienter le SonoCloud sur I'image, un masque de ce dernier a été utilisé. Il s'agit d'une image 3D
binaire, c’est-a-dire que les voxels appartenant au transducteur sont égaux a 1 et les autres a 0. Soient
M, le masque du transducteur, I, I'image d'un patient recalée dans le repére de M grace a la matrice
de transformation T et (i, j, k), les coordonnées spatiales des voxels des deux images. L'objectif est de

minimiser une fonction co(t f; exprimée ainsi :

A = D MG X 1 (©

i,j,k
Sur certaines images post-traitement, le faisceau de gadolinium peut également servir d'indice pour
I'orientation. L'hypothése suivante est faite : le faisceau de gadolinium est orienté dans la direction de
tir du transducteur et les voxels sont de moins en moins intense au fur et a mesure que I'on s'éloigne
de I'axe. Soit d, la matrice des distances des voxels a I'axe du transducteur dans le repére de M. La

fonction f, a minimiser devient alors :

£ = ()00 X (@) 7

ij,k
Ces deux problemes d'optimisation ont été traités sur Matlab grace a la fonction fminsearch. La
fonction requiert une matrice de départ Ty qui est indiqguée manuellement par I'utilisateur suivant la

méthode détaillée dans la partie ci-avant.

Les tentatives d'orientation du SonoCloud grace a ces méthodes numériques n'ont malheureusement
pas porté leurs fruits. En essayant de minimiser f; ou f,, successivement ou conjointement, aucun
paramétrage n'a permis de trouver une solution meilleure que celle donnée par ['utilisateur
(I'orientation automatique était visiblement erronée). De plus, les résultats obtenus sont extrémement
sensibles aux conditions initiales, ce qui rend ces méthodes peu répétables et trées dépendantes de

I'utilisateur. Cela est probablement d(i a I'artefact du transducteur trés variable d'une image a I'autre,
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pour la minimisation de f; et a I'absence ou la trop faible intensité du faisceau pour f,. La solution

conservée pour l'orientation du transducteur est donc celle renseignée manuellement par 'utilisateur.

I1.2.2. Paramétrage de l'algorithme et validation

Les différentes étapes de prétraitement présentées ci-avant donnent accés aux outils nécessaires a la
sélection des voxels servant au calcul du volume de RESIDUS, comme l'illustre la Figure 19. Le
paramétrage de cette sélection et la méthode de validation de ces parametres sont présentés dans les

paragraphes suivants.

11.2.2.1. Définition des parameétres
Les voxels comptés dans le volume de RESIDUS doivent remplir les conditions suivantes :
e Setrouver dans de la matiére grise ou de la matiere blanche

e Se trouver dans des tissus ayant une BHE encore saine. La méthode développée porte sur
I'efficacité du traitement SonoCloud, c'est pourquoi il est important de ne pas prendre en

compte le rehaussement du signal d(i a la perméabilité auto-induite de la BHT.

e Etre danslazone de tir du SonoCloud. Un voxel dont l'intensité augmenterait ailleurs que dans
cette zone pourrait avoir été I'objet d'une variance du champ magnétique de I'lRM ou d'une

légere erreur de correction de biais ou de recalage.

Les voxels remplissant ces conditions sont appelés voxels d'intérét (VOI). Le volume de RESIDUS est
calculé en sommant le nombre de VOI dans lesquels le rehaussement relatif du signal IRM de I'image
post-traitement par rapport a l'image prétraitement dépasse un certain seuil. Les différents

parameétres influant sur le volume de RESIDUS sont présentés ci-aprés.

[1.2.2.1.1. Largeur des marges floues

La segmentation des images donne accés a une carte indiquant la position des différents tissus. Cela
permet d'extraire les matiéres grise et blanche dans lesquelles seront faites le calcul du volume de
RESIDUS. La zone proliférative de la tumeur, dans laquelle la BHT est partiellement perméable, est
automatiquement écartée, car son hyperintensité due a la présence de gadolinium trompe

I'algorithme qui la confond avec des tissus mous (graisse ou peau).

Il a néanmoins été observé sur les images post-traitement que les limites hyperintenses de la tumeur
étaient moins nettes que sur les images prétraitement. Ces marges floues sont probablement dues a

une perméabilisation augmentée de la BHT pendant le traitement ultrasonore, qui entraine des fuites
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de gadolinium dans les tissus voisins. Elles font apparaitre la tumeur plus grosse qu'elle ne I'est
réellement sur les images post-traitement. Cela pose probleme car la carte des tissus utilisée pour
évaluer le RESIDUS est celle de l'image prétraitement, pour ne pas risquer d'écarter les voxels du
faisceau de gadolinium de l'analyse a cause de leurs niveaux de gris élevés. Cela veut dire que les
marges floues appartiennent aux tissus du cerveau (matiére grise ou blanche) sur les images post-

traitement et par conséquent qu'elles faussent le calcul du volume de RESIDUS.

Pour retirer ces voxels de I'analyse, une matrice de distance est calculée. Chaque voxel de la matrice
contient sa distance au voxel le plus proche n'appartenant pas au cerveau (voxel n'étant pas de matiere
grise, de matiere blanche, ou de LCR). Tous les voxels dont cette distance est inférieure a un certain
seuil sont alors écartés de I'analyse. Ce seuil représente I'épaisseur des marges floues et est un des
parametres réglables pour I'estimation du RESIDUS. Le réglage doit étre fait de sorte a ce que les
marges floues soient exclues de l'analyse, en prenant garde a ne pas exclure les voxels ayant un

RESIDUS, comme le montre la Figure 24.

Figure 24 — Processus d'exclusion des marges floues. Les contours magentas correspondent aux matiéres
grise et blanche segmentées. A : Image Tlw prétraitement. B : Image T1w post-traitement. Les marges floues
autour de la tumeur sont entourées en orange. Les voxels ayant un RESIDUS sont entourés en vert. Les
contours cyans délimitent les voxels exclus de I'analyse. lls englobent les marges floues sans toucher au
RESIDUS.

11.2.2.1.2. Seuil de rehaussement relatif significatif

Le recalage de l'image prétraitement sur I'image post-traitement permet leur comparaison voxel par
voxel et le calcul d'une carte de rehaussement relatif du signal. La premiére étape de ce calcul est la

normalisation des images. On aligne les niveaux de gris en divisant chacune d'entre elles par l'intensité
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médiane des tissus (matiére grise ou blanche). Cela fait, la carte du rehaussement relatif R est calculée

simplement grace a la formule :

Ipost - Ipre

R =100 x (8)

Ipre

Ou est I,45 €t I, sont respectivement les intensités normalisées des images post-traitement et

prétraitement.

Le seuil de rehaussement d'un voxel a partir duquel il peut étre considéré un RESIDUS constitue

également un parametre réglable de cette méthode.

[1.2.2.1.3. Diamétre de la région d'intérét

L'orientation du transducteur sur l'image permet de définir une ROl dans laquelle sera calculée le
volume de RESIDUS. Il est important de la dimensionner correctement afin de ne pas sous-estimer ou
surestimer le volume de RESIDUS (rehaussement di a du bruit numérique ou a des erreurs de

corrections de biais ou de recalage).

Cette ROI est un cylindre ayant pour axe de révolution I'axe de tir du SonoCloud. Sa premiére base est
située a 5 mm de la surface de celui-ci pour ne pas étre génée par l'artefact magnétique. La seconde
base est située a 60 mm, afin de contenir le lobe a -12 dB de la puissance nominale du champ
acoustique, comme le montre la Figure 27. Le diamétre de ce cylindre, quant a lui, constitue le dernier

parameétre réglable de la méthode présentée.

11.2.2.2. Recherche du jeu de parameétre optimal

Il a donc été établi que pour sélectionner les VOI et calculer le volume de RESIDUS, trois parameétres

doivent étre réglés conjointement :
e L'épaisseur des marges floues
e Le seuil de rehaussement significatif du signal
e Le diameétre de la ROI

Afin de valider le jeu de parameétres choisi, I'algorithme a été évalué sur sa capacité a détecter et
différencier les grades 2 et 3 issus de la méthode de qualification présentée dans |'étude clinique
mentionnée ci-avant>®. A chaque jeu de parameétres, correspond un volume de RESIDUS dans les
matieres grise et blanche. Si le volume de RESIDUS total dépasse un certain seuil, I'algorithme attribue

au traitement concerné un grade 2. Si le volume de RESIDUS dans la matiere blanche dépasse un
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certain seuil, l'algorithme attribue un grade 3, qui prime sur un éventuel grade 2. Ces seuils de
détection sont déterminés statistiquement. L'algorithme est considéré valide s'il satisfait au mieux ces

2 critéres.

L'outil statistique utilisé pour cette analyse est le ROC (receiver operating characteristic). Il mesure la
performance d'un systéme classificateur en comparant sa sensibilité et sa spécificité. Le ROC est illustré
par une courbe monotone et croissante, avec en abscisses le taux de faux positifs FPR (détection
erronée d'un grade par le systeme, égal a 1-spécificité) et en ordonnées le taux de vrais positifs TPR
(détection valide d'un grade par le systéme, équivalent a la sensibilité). Chaque point de la courbe
correspond a une valeur de la grandeur physique déclenchant la détection. Dans le cas de cette
analyse, ce déclencheur est soit le volume de RESIDUS total pour évaluer la capacité du systéme a
détecter un grade 2 ou 3, soit le volume de RESIDUS dans la matiere blanche pour évaluer la capacité
du systéme a détecter un grade 3. A chaque jeu de parameétres correspond donc 2 courbes ROC afin

d'évaluer ces 2 criteres.

Afin de régler correctement le systéme, il faut chercher le jeu de parameétres maximisant I'aire sous la
courbe (AUC), c’est-a-dire maximisant le plus rapidement possible le TPR avant que le FPR ne devienne
trop important. Un systeme idéal serait donc réglable de sorte a avoir un TPR de 1 et un FPR de 0O, ce
qui donnerait automatiquement une AUC de 1. Une fois le jeu de paramétre optimal trouvé, la valeur

de déclenchement choisie pour cette étude est celle maximisant I'indice de Youden®>® (TPR — FPR).

Au total, 120 jeux de parameétres ont été testés. L'épaisseur des marges floues allant de 1 a 4 mm par
pas de 1 mm (résolution minimale des images IRM), le seuil de rehaussement allant de 5 a 15 % par

pas de 2.5 % et le diamétre de la ROl allant de 5 a 30 mm par pas de 5 mm.

1.2.3. Evaluation de la pression acoustique dans le
cerveau

Un des objectifs de cette étude était d'évaluer le champ de pression acoustique estimé dans le cerveau
au moment du traitement et de chercher une corrélation entre la probabilité de RESIDUS et la pression

acoustique locale.

Le champ de pression acoustique supposé dans le cerveau a été estimé a partir de mesures et de
simulations sur 5 implants SonoCloud non implantés. De nouvelles mesures de pression ont
notamment été faites, avec des outils et méthodes plus précis que celles réalisées pour la publication
de la premiére partie de I'étude clinique®®. L'intervalle de confiance a 95 % sur la pression acoustique

nominale de cette chaine de mesure a été évalué a +11.6 %°.
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I1.2.3.1. Estimation d'un champ acoustique standard

Les transducteurs sont d'abord placés et calibrés dans une cuve remplie d'eau dégazée (UMS scanning
tank, Precision Acoustics). Leur surface active (disque de 10 mm de diamétre) est située dans un plan
d'équation z = 0. Un champ acoustique 2D (pulse court a 1.05 MHz, fréquence utilisée pour le
traitement) est ensuite scanné sur le plan z =5 mm, avec un hydrophone aiguille (HNC0200, ONDA ;

200 pum).

Le profil de vélocité du transducteur 1}, est ensuite obtenu par holographie acoustique en champ

h12%, il est possible de calculer le champ de pression

proche (NAH)®. Grace a l'intégrale de Rayleig
acoustique rayonné par une surface vibrante S, a un point de position 7 dans I'espace semi-infini

devant lui :
(ik—a)|7=7|
R .Pwﬂ e R
r)= —i— —— V. (ry) dS (9)

Avec 7, la position d'un point de la surface Sy, w = 27f la pulsation, k = % le nombre d'onde, ¢ la

célérité du son dans le cerveau, p la masse volumique du cerveau et a I'atténuation de I'onde due a la

viscosité des tissus. A1 MHz, @ = 6.8 Np.m™, dans le cerveau®.

Le champ de pression ainsi obtenu n'est pas axisymétrique. Sa forme varie localement et n'est pas
exactement la méme selon le transducteur scanné. Cela est d{ a la rigidité sur la surface arriére du
plan de tir, inhomogéne a cause de la soudure assurant le contact électrique avec le reste de la chaine
de mesure. Pour simplifier le probléme et gommer cette légére asymétrie, le champ est moyenné

autour de son axe.

Les champs des 5 transducteurs sont ensuite normalisés en étant divisés par leur valeur de pression
acoustique a la focale naturelle des transducteurs (maximum de pression en champ lointain, a environ
16.1 mm de profondeur). Un champ acoustique standard est enfin obtenu par moyennage de ces 5

champs.

I1.2.3.2. Adaptation et superposition du champ

Le champ acoustique dans le cerveau obtenu précédemment est ensuite adapté a chaque traitement
en fonction de la puissance acoustique délivrée. Il est multiplié par une constante dont la valeur est
celle de la pression acoustique a la focale naturelle du transducteur, en prenant en compte

I'atténuation des tissus.
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L'orientation du transducteur sur I'image étant connue, il est possible de superposer numériquement
le champ acoustique sur les images post-traitement, et de chercher une corrélation entre le RESIDUS

et la pression acoustique locale.

11.2.3.3. Analyse statistique

Les voxels de matiere grise ou blanche, dans la ROl et hors des marges floues des 40 paires d'images
analysées dans cette étude sont répertoriés, ainsi que la pression acoustique locale pour chacun de
ces voxels déduite du champ acoustique adapté. Pour un intervalle de pression donné, le nombre de
voxels ayant un RESIDUS est divisé par le nombre de voxels total. La probabilité d'avoir un
rehaussement significatif en fonction de la pression est ainsi évaluée sous la forme d'un histogramme.
Les intervalles de pressions varient de 0 a 0.6 MPa par pas de 0.15 MPa, la derniére barre de

I'histogramme contenant tous les voxels dont la pression acoustique locale est supérieure a 0.6 MPa.

1I.3. Résultats

11.3.1. Calcul du volume de RESIDUS

I1.3.1.1. Chaine de traitement des images

Les différentes opérations de prétraitement automatique des images IRM ont été globalement
satisfaisantes. La segmentation a fonctionné correctement pour tous les traitements sauf 1, pour
lequel il était impossible de trouver un jeu de parametres satisfaisant. Cela a probablement été d(i a la
tumeur de taille trop importante qui perturbait |'algorithme dans la recherche des similarités entre

I'atlas et I'image du patient. Le traitement a donc été écarté de |'étude.

Les outils développés pendant cette étude permettent la visualisation des images, du rehaussement
relatif d0 au gadolinium dans les tissus et du champ acoustique dans le cerveau au moment du

traitement, ainsi que I'estimation objective du volume de RESIDUS, comme le montre la Figure 25.
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Figure 25 — Calcul du volume de RESIDUS pour 3 traitements de pressions différentes. L'algorithme est
paramétré avec des marges floues de 2 mm, un seuil de rehaussement relatif de 10 % et un diamétre de ROI
de 10 mm. Premiére colonne : Pression nominale 0.53 MPa, grade 0; Deuxiéme colonne : Pression nominale

0.78 MPa, grade 2; Troisieme colonne : Pression nominale 0.90 MPa, grade 3; Premiére ligne : image Tlw
prétraitement; Deuxiéme ligne : image T1w post-traitement; Troisi€me ligne : segmentation. Les contours
bleus correspondent au RESIDUS et les contours rouges aux marges floues; Quatrieme ligne : rehaussement
relatif significatif des VOI. Vert : 2 10 % et < 25 %. Jaune : 2 25 % et < 40 %. Orange : 240 % et < 55 %. Rouge :
255 % et < 70 %. Rouge foncé : 2 70 %. Les contours magentas sont ceux de la ROI et les contours cyans
délimitent le volume dans lequel la pression acoustique est supérieure a 0.2 MPa; Cinquiéme ligne :
Histogramme montrant la répartition du volume de RESIDUS en fonction du rehaussement relatif. Barres
grises : Volume de RESIDUS dans la matiére grise. Barres blanches : Volume de RESIDUS dans la matiéere
blanche. Barres de couleur : Volume de RESIDUS total. (D'aprés Asquier et al.?)

11.3.1.2. Paramétrage optimal de l'algorithme

Sur les 120 jeux de parameétres testés, celui maximisant |I'aire sous les courbes ROC, et donc la détection
et la différenciation correctes des grades, correspondait a des marges floues de 2 mm, un seuil de
rehaussement de 10 % et un diamétre de ROl de 10 mm. Les courbes ROC correspondant a ce jeu de

parametres sont montrées en Figure 26.
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L'AUC correspondant a la capacité de I'algorithme a détecter un grade 2 ou 3 avec le volume total de
RESIDUS était de 0.831. La valeur seuil maximisant l'indice de Youden (TPR-FPR) pour ce volume était
de 0.31 mL (sensibilité de 0.87 et spécificité de 0.72). L'AUC correspondant a la capacité de |'algorithme
a détecter et différencier un grade 3 avec le volume de RESIDUS dans la matiére blanche était de 0.995.
La valeur seuil maximisant I'indice de Youden pour ce volume était de 0.18 mL (sensibilité de 1 et

spécificité de 0.97). Tous les résultats sont recensés dans le Tableau 1.
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= Détection des grades 2 ou 3 (AUC = 0.831)
- Détection des grades 3 (AUC = 0.995)
H O Volume total de RESIDU = 0.31 mL
=0—RESIDU dans la matiére blanche = 0.18 mL
0 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

FPR

Figure 26 - Courbes ROC pour le jeu de paramétres optimal (marges floues de 2 mm, seuil de rehaussement
de 10 % et diameétre de ROl de 10 mm). Pour chaque courbe, le marqueur correspond a la valeur maximale
de l'indice de Youden. (D'aprés Asquier et al.?)
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Traitement | Grade Pression Matiere Matiere Total Détection
nominale (MPa) grise (pl) blanche (ul) ()

1 0 0.41 56 21 77 Oorl *ok
2 0 0.41 85 4 89 Oorl *ok
3 0 0.41 145 71 216 Oorl *ok
4 0 0.41 875 120 995 2

5 0 0.53 3 0 3 Oorl *ok
6 0 0.53 2 5 7 Oorl *ok
7 0 0.53 38 24 62 Oorl *ok
8 0 0.53 136 28 164 Oorl *ok
9 0 0.53 192 54 246 Oorl *ok
10 0 0.66 37 14 51 Oorl *ok
11 1 0.66 106 31 137 Oorl *ok
12 0 0.66 197 31 228 Oorl *ok
13 1 0.66 194 95 289 Oorl *ok
14 1 0.66 230 78 308 Oorl ok
15 1 0.66 209 114 323 2

16 2 0.66 156 180 336 3 *
17 1 0.66 273 81 354 2

18 1 0.66 358 65 423 2

19 0 0.66 407 98 505 2

20 1 0.66 427 138 565 2

21 0 0.78 14 3 17 Oorl ok
22 1 0.78 172 47 219 Oorl ok
23 1 0.78 206 41 247 Oorl ok
24 2 0.78 163 106 269 Oorl

25 1 0.78 289 0 289 Oorl ok
26 2 0.78 151 177 328 2 ok
27 2 0.78 241 123 364 2 ok
28 1 0.82 100 53 153 Oorl ok
29 1 0.90 182 11 193 Oorl ok
30 2 0.90 231 15 246 Oorl

31 2 0.90 262 44 306 Oorl

32 2 0.90 259 62 321 2 *k
33 3 0.90 148 219 367 3 *k
34 2 0.90 266 103 369 2 *ok
35 3 0.90 251 179 430 2 *
36 2 0.90 376 74 450 2 *k
37 3 0.90 238 349 587 3 *ok
38 3 0.90 554 251 805 3 *ok
39 3 0.90 412 562 974 3 *k
40 3 0.90 505 599 1104 3 *k

Tableau 1 - Volume de RESIDUS relevés pour chaque traitement avec le jeu de paramétres optimal. La
colonne détection correspond au grade automatiquement donné par l'algorithme en fonction des volumes
dans les matiéres grises et blanches. Pas d'étoile : L'algorithme n'a pas su retrouver correctement le grade; *
: L'algorithme a su dire si I'ouverture était profonde (grade 2 2 ou non), mais n'a pas su différentier un grade
2 d'un grade 3; ** : L'algorithme a su dire si I'ouverture était profonde et a différentié un grade 2 d'un grade
3 si c'était le cas. (D'aprés Asquier et al.?)
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11.3.2. Corrélation avec la pression acoustique locale

11.3.2.1. Estimation du champ acoustique

Les mesures de pression nominale ont été comparées a celles publiées dans la premiere partie de
I'étude clinique?®, appelées p,;q dans le Tableau 2. Les nouvelles pressions nominales sont appelées
Pnew €t se sont avérées étre 18 % moins élevées que celles présentées dans |'étude clinique. La
derniére colonne du tableau pgerqteq indiquent les valeurs des pressions a la focale naturelle de

I'implant en prenant en compte I'atténuation de 6.8 Np/m des tissus du cerveau.

Poia (MPa) [95 % CI] Pnew (MPa) [95 % CI] Pderated (MPa)
0.50 [0.41-0.59] 0.41 [0.36-0.46] 0.38
0.65 [0.53-0.77] 0.53 [0.47-0.59] 0.50
0.80 [0.65-0.95] 0.66 [0.58-0.73] 0.62
0.95 [0.78-1.12] 0.78 [0.69-0.87] 0.73
1.10 [0.90-1.30] 0.90 [0.80-1.01] 0.84

Tableau 2 - poid : Pression nominale de traitement a la focale du transducteur dans I'eau, publiées dans la
premiére partie de I'étude clinique. Un intervalle de confiance a 95 % de £18.4 % a été estimé a posteriori;
pnew : Nouvelles mesures de pression nominale réalisées pour cette étude avec une incertitude réduite.
L'intervalle de confiance a 95 % a été estimé a £11.6 %; pderated : Pressions dans le cerveau a la focale
naturelle, estimées par simulation avec une atténuation de 6.8 Np/m. (D'aprés Asquier et al.?)

Le champ acoustique théorique estimé par simulations est illustré en Figure 27. Les volumes des lobes
a -3 dB, -6 dB et -12 dB ont respectivement été évalués a 0.26 mL, 0.89 mL et 5.42 mL. Leurs

profondeurs sont respectivement de 23.7 mm, 34.2 mm et 55.7 mm.
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Figure 27 — Champ acoustique du SonoCloud a 1.05 MHz dans le cerveau (atténuation de 6.8 Np/m). (D'aprés
Asquier et al.*)
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11.3.2.2. Probabilité de RESIDUS

Le champ acoustique obtenu par simulation a ensuite été adapté a chaque traitement et son image a
été superposée sur les images T1lw afin d'évaluer la probabilité d'avoir un RESIDUS en fonction de la
pression intracranienne locale. Le RESIDUS a été évalué avec le jeu de paramétres optimal sélectionné

ci-avant.

Ces résultats sont montrés en Figure 28. On voit que la probabilité de RESIDUS augmente avec la
pression acoustique locale (R? = 0.98). La probabilité de RESIDUS d'un voxel varie de 0.19 pour une
pression comprise entre 0 et 0.15 MPa a 0.33 pour une pression supérieure a 0.6 MPa. On voit
également que les voxels de matiere grise ont une probabilité de RESIDUS 3.33 + 2.89 fois plus

importante que ceux de la matiére blanche (avec un intervalle de confiance de 95 %).

Probabilité de RESIDUS (Rehaussement > 10 %)

B Matiére grise
0.5/| 1 Matiére blanche
Bl Grise + blanche

0.3r

0-0.15 0.15-0.3 0.3-0.45 0.45-0.6 0.6
Pression locale (MPa)

Figure 28 — Evolution de la probabilité de RESIDUS en fonction de la pression acoustique locale. Les barres
d'erreur correspondent a l'intervalle de confiance a 95 %. (D'aprés Asquier et al.?)

11.4. Discussion

L'objectif de cette étude était de développer une méthode de mesure du volume de rehaussement
significatif du signal d( aux ultrasons (RESIDUS) aprés le traitement délivré par le SonoCloud, a l'aide
des images T1w. Bien que cette quantification ait déja été réalisée chez le primate3>®, il s'agit de la
premiere étude s'intéressant a I'estimation du volume d'OBHE de maniere automatisée et objective

chez I'humain. Le traitement de ces images T1lw comprend une correction de biais, une segmentation
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et un recalage pour permettre |'estimation la plus fine et la moins biaisée. L'algorithme présenté est
robuste a la présence des tumeurs sur les images IRM et peut donc étre utilisé en clinique pour mesurer

|'efficacité d'un traitement.

La seconde partie de |'étude a été réalisée dans le but de mettre en avant une relation directe entre
I'ouverture efficace de la BHE et la puissance acoustique locale pendant le traitement. Un champ
acoustique standard a été estimé a partir des mesures des profils de vibration réalisées sur 5 implants
SonoCloud dans de I'eau dégazée et des simulations de propagation de champ acoustique dans le
cerveau. Il a ensuite été comparé au rehaussement relatif des images T1lw, calculé de maniére fine

grace a la chaine de traitement mentionnée dans le paragraphe précédent.

11.4.1. Validation de la méthode

11.4.1.1. Qualification automatique des images

Il n'existe aucune mesure de référence a laquelle se reporter pour valider les résultats de I'étude. Il a
donc été décidé que la méthode de qualification, utilisée précédemment pour évaluer de maniere

gualitative I'OBHE pendant les traitements SonoCloud, servirait de mesure étalon.

Afin de régler correctement |'algorithme de sélection des voxels comptés dans le volume de RESIDUS,
une étude paramétrique a été faite avec comme outil statistique le ROC. L'algorithme a été évalué sur
sa capacité a attribuer correctement les grades donnés par un consensus de 3 spécialistes a chaque

traitement grace aux mesures du volume de RESIDUS effectuées avec chaque jeu de parametre.

Il a été déterminé que le jeu de parametres maximisant la spécificité et la sensibilité de I'algorithme
comprenait des marges floues de 2 mm, un seuil de rehaussement de 10 % et un diametre de ROI de
10 mm. La premiére base de la ROI cylindrique est située a 5 mm de la surface du transducteur afin
que l'estimation ne soit pas faussée par |'artefact magnétique créé par ce dernier. La ROl mesure 55
mm de profondeur afin d'englober la zone du champ acoustique ou la pression décroit de -12 dB par
rapport a la pression nominale, en prenant en compte I'atténuation visqueuse des tissus dans la
propagation des ondes. La seconde base du cylindre est donc située a 60 mm de la surface du
transducteur. L'écart-type moyen du seuil de rehaussement dans une ROI controlatérale de méme
taille était de 5 %, ce qui indique que la qualité de la chaine de traitement des images est suffisante
pour utiliser un seuil de rehaussement de 10 % sans étre géné par le bruit numérique. Ce jeu de
parameétres donne des AUC de 0.831 et de 0.995 pour les courbes évaluant la capacité de I'algorithme
a détecter des grades 2 ou 3 et des grades 3 respectivement. Cela montre I'aptitude de I'algorithme a

noter correctement les images et valide donc la méthode.
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Certains grades n'ont pas été correctement détecté par l'algorithme. Pour quelques traitements, les
marges floues n'avaient pas une épaisseur suffisante pour couvrir la zone d'extravasation de
gadolinium par la tumeur, ce qui a mené a une surestimation du volume et une attribution d'un grade
2 ou 3 pour des ouvertures peu importantes. La taille conséquente de la tumeur sur certaines images,
ainsi que les parametres restrictifs choisis aprés I'étude des courbes ROC, ont conduit au contraire a
des volumes de VOI tres bas, et par conséquent a I'attribution de grades 0 ou 1 pour des ouvertures
plus remarquables. Ces différences sont normales étant donné que la méthode de référence est
qualitative. Elle ne prend pas en compte le volume du dép6t de gadolinium mais atteste de la présence
de ce dernier dans certaines zones, plus ou moins profondes et perméables du cerveau. Etant donné
les nombreuses différences qu'ils existent entre chaque traitement (taille de la tumeur, position du
SonoCloud par rapport a celle-ci, volume de tissus réséqué pendant le traitement de premiere
intention, etc...), il n'est pas aisé de trouver un jeu de parameétres permettant de trouver

automatiquement le grade attribué a un traitement a partir d'une mesure quantitative.

D'autres traitements de grade 0 ou 1 ont été notés 2 ou 3 par l'algorithme. Un controle visuel a
cependant confirmé la présence d'un RESIDUS sur les images concernées. Ce rehaussement significatif,
bien que peu intense, apparait parfois sous la forme de mouchetures isolées plutot que celle du
faisceau compact habituel, ce qui peut expliquer comment il a échappé a I'attention des spécialistes
ayant donné leurs grades aux images. Cela justifie également I'utilité d'un outil automatique de

|'estimation du volume de I'OBHE.

11.4.1.2. Evaluation des volumes calculés

Il est important de rappeler que le volume de RESIDUS mesuré dans cette étude ne correspond ni au
volume de drogue ayant pénétré les tissus pendant la chimiothérapie, ni méme au volume de
gadolinium ayant véritablement pénétré les tissus. Cependant, la masse moléculaire de |'agent de
contraste étant légérement plus élevée que celle du carboplatine (557 Dalton'? contre 371 Dalton®
respectivement), il est supposé que le rehaussement du signal IRM d{ au gadolinium dans les tissus
atteste également la présence de la drogue. Une étude préclinique menée chez le rat®3> a d'ailleurs
mis en évidence la corrélation entre le rehaussement du signal IRM et la présence de doxorubicine
dans les tissus, un autre agent cytotoxique d'environ 580 Dalton®. Le RESIDUS peut donc étre utilisé

comme un substitut a la présence de drogue.

Le volume de RESIDUS chez un patient ayant une tumeur de petite taille, et par conséquent un grand
nombre de VOI, a été évalué a 1.10 mL (Tableau 1, traitement 40), ce qui est en accord avec cette
étude. Les volumes de RESIDUS relevés sont autrement peu élevés car I'analyse n'a été faite que dans
les tissus sains, en excluant volontairement la tumeur et ses marges floues, pour attester de |'efficacité

du traitement SonoCloud. La BHT, bien que déja partiellement ouverte, peut avoir bénéficié d'une
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perméabilité supplémentaire. En moyenne 45 % du volume de la ROI utilisée est inexploité. La zone
s'étendant jusqu'a 5 mm devant le transducteur, bien qu'exposée a une pression acoustique
relativement importante, ne peut pas étre analysée a cause de l'artefact magnétique. Enfin, le
paramétrage de l'algorithme a été optimisé pour l'attribution automatique des grades. Un choix de
parameétres moins restrictifs, tels qu'une ROI plus volumineuse ou des marges floues moins épaisses,
gonflerait le volume de RESIDUS mesuré. D’une maniere plus générale, il estimportant de comprendre
que la méthode présentée est semi-quantitative. Les volumes calculés dépendent des parametres de
I'algorithme et d’acquisition des images. Il est possible de comparer les différents traitements car les
images ont été acquises de la méme maniére sur la méme machine et sont passées par la méme chaine

de traitement.

Il est possible que le volume de tissus sains ayant bénéficié d'une augmentation de la concentration
en carboplatine soit plus important que le volume de RESIDUS pour diverses raisons, comme le
démontre une étude préclinique effectuée précédemment®. Le passage d'une molécule 3 travers la
BHE et sa diffusion dans les tissus, dépend de sa taille, de sa nature et de sa demi-vie. Ces spécifications
ne sont pas les mémes pour le carboplatine et la formulation de gadolinium employée!®348 |Les
images T1lw post-traitement sont acquises en moyenne 30 minutes apres la sonication, et refletent
I'état de la BHE au moment ou elles sont prises et non au moment ou la drogue a été administrée. Il a
d'ailleurs été démontré, grace a des images Tlw, que directement aprées la sonication, la BHE
bénéficiait d'une perméabilité importante, s'estompant rapidement dans les premiéres minutes
suivant le traitement®. La BHE reste d'ailleurs ouverte jusqu'a 6 heures aprés le traitement
ultrasonore®, ce qui laisse le temps a la chimiothérapie de s'accumuler et de se diffuser en des

quantités plus importantes que celles relevées directement apres I'exposition aux ultrasons.

11.4.2. Corrélation avec la pression acoustique locale

11.4.2.1. Mise en regard avec les autres études

La pression acoustique intracranienne générée par le SonoCloud pendant le traitement a été estimée
a I'aide de mesures et de simulations. Les pressions nominales ont été remesurées dans le cadre de
cette étude avec une incertitude réduite comparée aux résultats publiés précédemment. Les nouvelles
valeurs de pressions nominales se sont avérées étre 18 % moins importantes que celles déja publiées,

et avec un intervalle de confiance a 95 % plus étroit (+11.6 % contre +18.4 %).

La cavitation étant un phénomeéne dépendant de la fréquence utilisée, l'intensité des ultrasons est
souvent exprimée grace au MI, plutét qu'a une valeur de pression absolue. La corrélation entre le Ml
et les effets de I'OBHE a déja été démontrée dans plusieurs études®*°, dans lesquelles I'exposition aux

ultrasons était faite a travers le crane, et par conséquent avec des fréquences plus basses que celles
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du SonoCloud. Les études précliniques faites sur des primates avec le SonoCloud ont été réalisées avec
des Ml variant de 0.6 3 0.8*%%, L'étude clinique, quant a elle, a été réalisée avec des MI montant jusqu'a
0.82 (en prenant en compte l'atténuation des ondes acoustiques dans le cerveau). A titre de
comparaison, des Ml de 0.64 et 0.84 avec fréquences en dessous du MHz ont déja été utilisés chez le

86,89

primate®>®°, et se sont montrés efficaces et sans danger. Les résultats obtenus lors de cette étude

peuvent donc étre transposés a la méthode transcranienne, tant en termes d'efficacité que de sécurité.

11.4.2.2. Probabilité de RESIDUS

Le champ acoustique standard simulé dans le cerveau a été adapté a la pression nominale de chaque
traitement et superposé a la carte de rehaussement du signal IRM calculée pour |'estimation du
volume d'OBHE. Il a été démontré que la probabilité de RESIDUS (rehaussement d'au moins 10 % dans
les VOI) augmentait avec la pression acoustique locale (R? = 0.98). Les résultats suggérent que pour
des pressions inférieures a 0.15 MPa (Ml = 0.15), la probabilité est inférieure a 10 %. Pour des pressions
supérieures a 0.6 MPa (Ml = 0.59), elle est de 31.7 %. Il est possible que ces probabilités soient sous-
estimées a cause de l'orientation manuelle du transducteur. En effet, les zones de pressions les plus
élevées sont aussi les moins volumineuses et donc celles qui comportent le moins de voxels. Un léger
décalage entre le champ acoustique et la carte de rehaussement est donc susceptible d'aplanir la
courbe d'évolution de la probabilité de RESIDUS en fonction de la pression acoustique locale, en

augmentant les probabilités a basses pressions et en diminuant les probabilités a hautes pressions.

Néanmoins, le valeur de 31.7 % de probabilité d'ouverture pour un Ml de 0.59, est comparable a celle
déja publiée de 50 % pour un Ml de 0.46 chez le lapin®. Le fait qu'elle soit légérement moins élevée
peut étre expliqué par la différence d'espéce (humain contre lapin), la méthode d'OBHE (non-focalisée
et sans crane contre focalisée transcranienne), et la méthode d'estimation du RESIDUS (VOI et

rehaussement de 10 % contre tache focale observable).

11.4.3. Perspectives

La méthode développée et validée dans ce chapitre servira I'analyse des données précliniques et
cliniques, passées et futures, des essais d'OBHE réalisés avec un transducteur avec une géométrie
similaire a celle du SonoCloud. Elle permet la mesure semi-automatique et objective de la quantité de
RESIDUS dans les tissus du cerveau. La corrélation entre I'extravasation du gadolinium et la pression
acoustique locale sur d'autres images apportera une compréhension plus fine du phénomeéne

d'ouverture et possiblement une explication a la variabilité d'efficacité entre les traitements.

Afin d'attester de |'efficacité du traitement SonoCloud, le rehaussement du signal n'a été analysé que

dans une ROl restreinte avec des paramétres de sélection volontairement restrictifs. D'autres analyses
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doivent étre faites dans les zones qui n'ont pas encore été exploitées, comme la BHT et les marges
floues, pour s'approcher des volumes de gadolinium et de drogue ayant réellement traversé les tissus.
Les outils développés dans cette étude pourront, a ce compte-la, servir a analyser d'autres modalités
d'images. La constante de transfert K", mesurables sur les images de perméabilité, a d'ailleurs déja
été utilisée pour évaluer I'OBHE?**%1Y7 Ces images de perméabilité ont été acquises pendant cette
étude, mais leur rapport signal sur bruit (SNR) était trop faible pour qu'elles soient exploitables. La
technique de mesure du temps de relaxation T1, connue sous le nom de T1 mapping, pourrait

également permettre de remonter jusqu'a la réelle valeur du volume de gadolinium dans les tissus!.

Les résultats présentés concernant l'influence de la pression acoustique locale sur la probabilité de
RESIDUS prouvent que la pression acoustique joue un rdle capital sur I'efficacité de I'ouverture, ce qui
est en accord avec d'autres études'. Lorsque cette corrélation sera plus nettement établie, un
traitement SonoCloud maximisant I'OBHE pourra étre réalisé sans avoir besoin d'acquérir les images
Tlw post-traitement. Néanmoins, la probabilité de RESIDUS reste relativement basse, méme a des
niveaux acoustiques assez élevés. Il est possible que la pression acoustique seule ne suffise pas a
expliquer cette variabilité. Afin de mieux comprendre et de maximiser I'OBHE, une analyse plus

détaillée des mécanismes acoustiques en jeu pendant le traitement est nécessaire.

Les chapitres suivants s'intéressent a la quantification et a la localisation de la cavitation pendant le
traitement ultrasonore, phénomeéne directement lié a la pression acoustique et a I'efficacité de

l'ouverture.
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Chapitre lll : Evaluation de l'incertitude
de quantification de |'activité de
cavitation pendant une écoute passive
avec un capteur mono-élément

Dans le chapitre précédent, il a été démontré une corrélation spatiale entre la pression acoustique
intracranienne estimée et le rehaussement du signal IRM pendant I'ouverture de la BHE chez I'Homme.
Cette corrélation ne permet cependant pas de prédire de maniére fiable quand la BHE s'ouvre car la
probabilité d'avoir un rehaussement significatif reste relativement basse, méme lorsque les pressions
locales sont importantes (31.7 % pour 0.6 MPa). De plus, le volume pour lequel un rehaussement
significatif est observé dépend du temps écoulé entre l'injection de gadolinium et I'IRM. L'efficacité de
la méthode dépend de la qualité des images et de leur post-traitement, ainsi que des paramétres et

du matériel d'acquisition utilisés.

L'augmentation de la pression nominale au-dela du seuil d'ouverture optimal est inenvisageable pour
améliorer I'efficacité du traitement, car elle pourrait entrainer des effets secondaires indésirables tels
que l'extravasation d'hématies (Figure 10, Chapitre 1). La cavitation étant le mécanisme d'action
expliquant le mieux l'ouverture chez I'animal®?}, il est intéressant de la mesurer chez I'Homme afin
d'affiner la compréhension du phénoméne et de pouvoir améliorer de maniere sécurisée les
traitements cliniques futurs. Ce chapitre s'intéresse aux méthodes de surveillance et de quantification
de la cavitation, et plus particulierement a mesurer l'incertitude qu'il existe sur les amplitudes du sous-
harmonique (fréquence moitié de la fréquence de I'onde de thérapie) percues pendant une écoute
avec un capteur mono-élément, simplement posé contre la tempe des patients. Des pistes pour
améliorer I'acquisition de ces données et pouvoir comparer les résultats des écoutes des différents

traitements y sont ensuite proposées.

I11.1. Corrélation du phénomene de cavitation
avec |'OBHE chez I'Homme

La plupart des études s'intéressant a la corrélation entre le phénomeéne de cavitation et 'OBHE ont
deux points communs : elles ont été réalisées chez I'animal, et le dispositif utilisé pour I'OBHE était
focalisé et utilisé la plupart du temps dans une configuration transcranienne. Chez I'Homme, ces
résultats ne peuvent étre utilisés tels quels car les niveaux de pression nécessaires a I'ouverture sont

plus importants. De plus, dans le cadre d'un traitement SonoCloud, le transducteur est plan et en
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contact direct avec les tissus. Les zones d’activité de cavitation sont donc beaucoup plus diffuses que
celles réalisées avec des méthodes focalisées, ce qui veut dire que la cavitation n'est pas un

phénomeéne local et que l'interprétation des résultats est par conséquent plus délicate.

Cette partie rend compte des travaux d'écoute passive de la cavitation réalisés le dispositif SonoCloud

et des problématiques que l'interprétation des résultats soulevent.

I11.1.1. Présentation du dispositif d'écoute et des
méthodes de post-traitement

L'écoute a été faite pendant des ouvertures réalisées avec une nouvelle génération d'implant, le
SonoCloud-3 (Figure 15, Chapitre I). Ce dernier consiste en trois implants SonoCloud maintenus en
triangle. Il a été concu dans le but d'obtenir des OBHE plus volumineuses. Ces résultats ont été
partiellement présentés lors du meeting of European Association of Neuro-Oncology® (EANO 2019,
Lyon, France). Les parametres utilisés sont les mémes que ceux décrits dans la deuxiéme partie de
I'étude sur la premiére génération d'implant®. Le traitement SonoCloud-3 dure 5 min, en activant
chaque transducteur un a un, une fois toutes les 2 secondes (1.5 trains d'onde par seconde). La taille
des ouvertures observées est en effet plus importante, et le traitement est bien supporté par les

patients.

Les essais cliniques réalisés avec cet implant ont été acceptés par I'agence nationale de sécurité du
médicament et des produits de santé (ANSM) avec un amendement permettant |'écoute passive
transcranienne de la cavitation avec un systeme spécialement développé pour ces essais (Figure 29).
Ce systéme consistait en un capteur large-bande en PVDF de 6.25 mm de diamétre, branché a un
préamplificateur (Precision Acoustics) et mis en contact avec la téte des patients en utilisant du gel de
couplage acoustique, sur la tempe opposée au dispositif de traitement afin que I'amplitude des signaux
percus soit maximisée. Un systéme rudimentaire de maintien et d'orientation du capteur a été réalisée
a l'aide d'un bandeau et d'une rotule en plastique. Le capteur était orienté approximativement par un
opérateur vers la zone focale naturelle d'un des transducteurs de thérapie. Cette derniére se trouve a

environ 1.6 cm de la surface transducteur.
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Figure 29 — Dispositif d'écoute de la cavitation chez les patients. A : Matériel servant a I'acquisition. De
gauche a droite : gel de couplage acoustique, protection stérile pour assurer la biocompatibilité, PCD branché
a son préamplificateur et bandeau de maintien; B : PCD dans sa protection monté sur le bandeau; C:
Dispositif équipé sur la téte d'un patient; D : Systéme sur batterie servant a I'amplification et au filtrage, et
ordinateur de contréle de I'écoute et de sauvegarde des données.

Aucun lien électrique n'a été fait entre le dispositif de traitement et le PCD, afin que ce dernier ne
puisse en aucun cas interférer avec le traitement. L'acquisition des signaux se déclenchait donc
automatiquement au moment ol les niveaux acoustiques dépassaient un certain seuil. Lorsque le
bandeau ne tenait pas pour une raison quelconque, I'opérateur tenait le PCD a la main en essayant de
le laisser le plus immobile possible, soit pendant toute la durée du traitement si le support s'était révélé
inefficace avant que ce dernier ne commence, soit partiellement si le PCD glissait ou tombait aprées le
début de l'opération. Dans certains cas, les résultats sont donc incomplets, et biaisés par les

changements d'orientation du PCD en cours de traitement.

Avant chaque émission d'onde de thérapie d'un des transducteurs de I'implant, trois impulsions "test"
sont automatiquement réalisées pour vérifier la bonne connexion de l'aiguille. Les signaux enregistrés
par le PCD commencent donc en général a partir de la premiéere impulsion. Chaque signal a été associé
au transducteur qui l'avait émis. L'observation de leur spectrogramme permet de rendre compte de
I'apparition des fréquences caractéristiques de la cavitation stable (harmoniques, sous-harmonique et
ultra-harmoniques), ainsi que du bruit large bande caractéristique de la cavitation inertielle. Les
amplitudes du sous-harmonique et du bruit large bande sont moyennés et relevés pour chacune des

ondes de thérapie au cours du traitement.
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L'écoute a été réalisée pendant 19 traitements incluant 6 patients. De la méme maniére qu'au chapitre
précédent, un grade a été attribué a chaque transducteur et a chaque traitement. Il est fonction de la
profondeur de I'OBHE constatée sur les images T1lw dans le champ du transducteur (O pour aucune
ouverture visible, 1 pour une ouverture dans |'espace sous-arachnoidien, 2 pour une ouverture dans
I'espace sous-arachnoidien et la matiere grise, 3 pour une ouverture dans |'espace sous-arachnoidien,

la matiére grise et la matiere blanche).

I11.1.2. Résultats et problématiques soulevées

La quasi-totalité des signaux ont été correctement enregistrés et associés a leur transducteur. Une
vingtaine de secondes aprés le début du traitement (temps nécessaires aux bulles pour atteindre le
réseau vasculaire cérébral), du bruit large bande et des raies sous-harmoniques (indicateurs d'une
activité de cavitation) ont été détectés, pour tous les signaux et tous les transducteurs sans exception
(Figure 30). D'une maniére générale, I'amplitude du sous-harmonique reste stable tout au long du train

d'onde, tandis que celle du bruit large bande subit une légere diminution.
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Figure 30 — Exemple de signal enregistré par le PCD pendant un traitement SonoCloud 3. A : Les trois bréves
impulsions avant I'onde de thérapie sont visibles. Ce sont elles qui déclenchent I'écoute; B : Un zoom est
réalisé sur l'onde de thérapie. Les signaux enregistrés avant et apres l'arrivée des bulles dans les vaisseaux
du cerveau sont comparés. L'amplitude des signaux apres l'arrivée des bulles est plus importante et le sous-
harmonique est discernable; C : Spectogramme des signaux avant (C1) et apreés (C2) I'arrivée des bulles. Le
sous-harmonique et le bruit large-bande sont discernables en C2, preuve d'une activité de cavitation a
l'intérieur du crane.

Au cours du traitement, les amplitudes des indices de cavitation connaissent une hausse rapide a
I'arrivée des bulles, suivi d'une stabilisation et d'une diminution douce en fin de traitement, comme le
montre la Figure 31. La demi-vie des amplitudes du sous-harmonique (temps a partir duquel elles

deviennent deux fois moins importantes que I'amplitude maximale relevée) a été évaluée a 147164 s.

L'amplitude moyenne normalisée (AMN) d'un indice de cavitation est définie comme la moyenne de
son amplitude entre 20 et 110 s de traitement (temps pendant lequel l'activité des bulles est

maximale), divisée par la valeur moyenne de I'amplitude de la troisieme impulsion de connexion de
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I'implant. L'AMN a été calculée pour le sous-harmonique et pour le bruit large bande (ensemble des

fréquences du spectre en excluant la fréquence fondamentale du traitement, ses harmoniques, son

sous-harmonique et ses ultra-harmoniques). Les OBHE en face de chaque implant ne sont pas

systématiques et il est possible qu'a I'issu d'un traitement, une AMN supérieure soit percue pour |'un

des transducteurs alors que le grade attribué a la zone en face de ce dernier est moins important que

pour un de ses voisins (Figure 31).
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Figure 31 — Evolution des amplitudes normalisées du sous-harmonique (A) et du bruit large bande (B) au
cours d'un méme traitement pour les trois transducteurs (T1 en rouge, T2 en vert et T3 en bleu). L'arrivée des
bulles est visible sur la hausse des courbes. Les traits pointillés représentent la plage temporelle sur laquelle
I'AMN est calculée. C : Grades attribués aux différents transducteurs. Un grade 0 a été attribué a la zone en
face du transducteur 3 alors que les AMN qu'il a générées sont supérieures au transducteur 2 qui a obtenu

un grade 3.

Il a été remarqué que les AMN du sous-harmonique et du bruit large bande au cours d'un traitement

sont trés fortement liées (p = 0.87, Figure 32).
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Figure 32 — Corrélation entre I'AMN du bruit large bande et du sous-harmonique pour chaque transducteur

et pour tous les traitements.

Aucune corrélation significative n'a été trouvée entre I'AMN du sous-harmonique et le volume d'OBHE

calculée sur I''lRM avec la méthode expliquée dans le Chapitre Il. La Figure 33 montre que la puissance

électrique envoyée par le générateur ne prédit pas moins bien le volume d'OBHE que les mesures de

cavitation.
A 12 Corrélation de Spearman: p = 0.37 (p = 0.061) B . Corrélation de Spearman: p = 0.49 (p = 0.001)
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Figure 33 — Corrélation de Spearman entre les AMN du sous-harmonique et le volume d'ouverture (A) et
entre la puissance éléctrique envoyée par le générateur et le volume d'ouverture (B). Les résultats ne sont
pas concluants et I'AMN du sous-harmonique ne permet pas de mieux prédire le volume d'ouverture que la

puissance active.

111.1.3. Conclusions de I'écoute de la cavitation en

clinique

L'unique conclusion pouvant étre tirée de cette étude est que la cavitation est présente lors de tous

les traitements, mais n'est pas suffisante a I'obtention d'un OBHE visible a I''lRM. L'écoute de la

cavitation a travers le crane d'un patient a I'aide d'un PCD simplement posé sur la tempe de ce dernier
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ne permet pas l'observation d'une corrélation significative entre l'activité de cavitation et |'efficacité
de I'OBHE. Il a été démontré que la mesure de la puissance électrique délivrée par le générateur
pendant le traitement ne prédit pas moins bien le volume d'ouverture mesurée sur les images IRM que
les amplitudes du sous-harmonique mesurées avec le PCD, alors qu'elle est bien moins fastidieuse a

mettre en place (p = 0.49 contre 0.37 respectivement).

Il est important de nuancer ces résultats. Il est en effet mal avisé de comparer quantitativement les

amplitudes de cavitation enregistrées par le PCD, car la mesure est biaisée par plusieurs facteurs :

e Laposition du PCD par rapport aux différents transducteurs et aux différents sites de cavitation
est déterminante. Ce dernier posséde une directivité et son orientation et sa distance par
rapport aux sources de cavitation impacte grandement la mesure. Il est positionné sur la
tempe opposée a I'hémisphére du cerveau en contact avec l'implant. L'opérateur fait en sorte
de l'orienter vers la focale naturelle d'un des transducteurs. La distance entre cette focale et
le point d'écoute a été évaluée entre 10 et 15 cm et I'erreur angulaire maximale de 10°, comme

I'illustre la Figure 34.

Transducteur
non-focalisé

Figure 34 — Schéma de la configuration d'écoute avec le PCD en clinique. La zone verte correspond a
I'incertitude de I'opérateur quant a l'orientation et la distance du centre du PCD par rapport a la focale
naturelle du transducteur, symbolisée par la croix magenta.

e Ladistorsion et I'0atténuation du signal dues a la composition et a I'épaisseur non homogénes

de I'os sont également des sources d'erreurs importantes et ne pouvant étre négligées.

e Enfin, le SonoCloud étant un transducteur non focalisé, les endroits ou ont lieu la cavitation a
I'intérieur du crane sont multiples et ne sont pas les mémes selon le transducteur activé. Les
niveaux pergus par le PCD dépendent directement de la pression acoustique locale aux foyers

de cavitation, et les différents foyers peuvent interférer les uns avec les autres.
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Afin d'affiner la compréhension du phénomene d'ouverture et son lien avec I'activité de cavitation,
ainsi que pour pouvoir comparer quantitativement les données d'écoute issues des différents
traitements, il faut pouvoir maitriser ces biais de mesure et connaitre la variabilité qu'ils occasionnent

sur I'amplitude des signaux enregistrés.

Le but de ce chapitre est donc de quantifier l'incertitude de mesure des signaux de cavitation acquis
avec un simple PCD en clinique et de proposer des améliorations a apporter a ces mesures pour les

rendre exploitables d'un point de vue quantitatif.

I1l.2. Quantification et réduction de l'incertitude
des amplitudes de cavitation recues par le PCD

Plusieurs simulations et expériences in vitro ont été réalisées afin de quantifier et de tenter de réduire
I'incertitude sur la mesure de I'amplitude des sous-harmoniques de cavitation, par rapport a deux des
biais de mesure relevés ci-avant : la position du capteur par rapport au site de cavitation et l'influence
de l'os. Les résultats de cette étude ont été partiellement présentés a l'International Ultrasonics

Symposium (IEEE IUS 2019, Glasgow, Scotland).

L'influence de la multiplicité des sources de cavitation est discutée dans le chapitre suivant. Dans un
premier temps, il est donc considéré qu'il n'existe qu'un unique foyer de cavitation en face du

transducteur.

I11.2.1. Quantification de l'incertitude due au
positionnement du PCD

Une premiéere expérience est menée afin de quantifier la variation d'amplitude des signaux regus par
le PCD en fonction de sa distance et de son orientation par rapport a cette source. Une correction,
permettant de rendre les signaux comparables quantitativement est également proposée. Elle est
basée sur la sensibilité en réception théorique du PCD et la connaissance a priori de son

positionnement par rapport a la source de cavitation.

111.2.1.1. Description du dispositif expérimental

L'expérience est illustrée en Figure 35. Elle est menée dans une cuve remplie d'eau dégazée. Un
transducteur piézocéramique plan de 10 mm de diameétre et résonant a 1.1 MHz (SonoCloud,
CarThera) est maintenu verticalement par un support congu pour I'expérience et imprimé en 3D. Ce

transducteur tire sur un tube en polyimide (diameétre extérieur 1.9 mm, diameétre intérieur 1.8 mm;
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IM307190, Goodfellow) maintenu perpendiculairement a I'axe de tir, a 2.5 cm de la surface du

transducteur.

La solution contenant les microbulles (2-6 pm de diamétre'?2, BR38, Bracco) est diluée 1000 fois dans
du sérum physiologique pour s'approcher au maximum des conditions de traitement (5 mL de solution
pour environ 5 L de sang par patient). Le débit est controlé par un pousse-seringue (PHD Ultra, Harvard
Apparatus). La solution circule a une vitesse d'environ 1.2 cm/sec dans le tube de sorte a ce qu'a
chaque tir, les bulles en face de la surface du transducteur soient renouvelées. Avant chaque
expérience, un tir était réalisé dans du sérum physiologique sans bulle, pour confirmer I'absence de

cavitation spontanée.

Un PCD en PVDF de fabrication maison de 10 mm de diamétre, servant de référence, est maintenu
horizontalement a 10.5 mm du foyer de cavitation. Un bras robotique (LBR iiwa, Kuka) maintient,
oriente et déplace un PCD similaire a celui de référence. Le robot est contrdlé par un logiciel développé
sous Matlab. La position du PCD est définie par deux parametres : la distance r de son centre au foyer
de cavitation (i.e. la projection du centre du transducteur sur le tube) ; et I'orientation 8 formée par

son axe acoustique par rapport au foyer de cavitation.

Bras robotique

PCD de référence PCD amovible

Transducteur | | Circuit de
non-focalisé microbulles

Figure 35 - Schéma du dispositif in vitro mis en place. La distance r et I'angle 0 caractérisent la position du
PCD par rapport au foyer de cavitation.

Les positions du PCD choisies sont représentatives des multiples configurations d'écoute dans le

contexte clinique pour illustrer au mieux la variabilité pouvant étre attendue dans les résultats
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(distance a la focale du transducteur variant de 10 a 15 cm, et erreur angulaire maximale de 10°). La
concentration des bulles diminue une fois que ces derniéres sont sorties de leur flacon et diluées et
une baisse trop importante au cours de |'expérience est susceptible d'apporter un biais dans
I'interprétation des résultats obtenus. Un compromis doit donc étre fait entre le nombre de signaux
enregistrés a chaque position du robot et le nombre de position a faire avant de renouveler la solution

de bulles circulant dans le tube.

Une combinaison de 3 distances (10, 12.5 et 15 cm) et 3 angles (0, 5 et 10°) pour un total de 9 positions
est utilisée pour le PCD amovible pour chaque solution de bulles préparées. A chaque position, un
signal est enregistré par seconde pendant 50 secondes. L'expérience dure donc au total un peu moins
de 9 min. Elle a été réalisée a 3 pressions différentes au foyer de cavitation (0.34, 0.39 et 0.46 MPa).
L'enchainement des positions est effectué aléatoirement afin d'étre s(r que les variations de niveaux
percues sont dues a la position du PCD et non a une variabilité de la concentration en bulles de la

solution dans le circuit.

[11.2.1.2. Génération et acquisition des signaux

Un train d'onde monochromatique de 25000 cycles délivré toutes les secondes par un générateur de
fonctions (33120A, Agilent), passe par un amplificateur (LA200H, Kalmus) et est émis par le
transducteur dans la cuve. La fréquence du pulse est la fréquence de résonance du transducteur utilisé
pour I'expérience. Les signaux acoustiques détectés sont préamplifiés (MVA 10, Miiller Instruments)
et filtrés avec un passe-bas (BLP-2.5+, Mini-Circuits). La conversion analogique-numérique est assurée
par un oscilloscope (PicoScope 4824, Pico Technology) contr6lé par un logiciel développé sous Matlab.
L'écoute est déclenchée par le signal de I'amplificateur, dure 26 ms et les signaux sont échantillonnés

a 10 MHz.

111.2.1.3. Sélection et post-traitement des sighaux

Le sous-harmonique est ici considéré comme I'indice de cavitation le plus fiable. En effet, il correspond
a la plus basse fréquence émise par les oscillations des bulles, et par conséquent, l'onde
monochromatique la plus susceptible de traverser le crane. Le niveau de bruit large-bande permet
également de rendre compte d'une activité de cavitation, mais sa valeur peut fluctuer a cause d'un

événement extérieur au traitement et sa quantification dépend de la maniere dont il est calculé.

Les transformées de Fourier de tous les signaux acquis sont calculées. L'amplitude du sous-harmonique
ainsi que I'amplitude moyenne du bruit sur une bande de 10 kHz autour de celui-ci sont relevées. Un
signal est considéré valide si le niveau du sous-harmonique est 10 dB au-dessus de celui du bruit

moyen. Les signaux invalides sont exclus des résultats. L'amplitude du sous-harmonique moyennée sur
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I'ensemble des mesures valides est ensuite calculée pour chaque position. Dans la suite, SH; désigne

cette amplitude moyenne a la position i.

Afin de quantifier l'incertitude des SH; due a la distance et a I'orientation du capteur par rapport au

foyer de cavitation, leur coefficient de variation est calculé en pourcentages :
o
C, =100 x — (10)
u

Avec o et u, I'écart-type et la moyenne des SH;. Ce coefficient de variation caractérise l'incertitude de

mesure de la cavitation pour les neuf positions testées dans la cuve.

[11.2.1.4. Corrections des signaux

Afin de comparer les signaux entre eux, les informations de distance et d'orientation du PCD par
rapport au foyer de cavitation sont utilisées. L'objectif est d'essayer de réduire les coefficients de

variation C,, de chacune des expériences en se servant de ces informations.

Le PCD est apparenté a un piston plan vibrant a une fréquence f et a une amplitude V},. Soient O, le
centre de la surface du piston et a son rayon. La pression p(r, 8) rayonnée au point M situé dans le
champ lointain, a une distance r de O tel que I'axe OM forme un angle 8 avec l'axe du piston, est

définie par la relation suivante? ;

. DO
p(r,0) = —ipwaZVne”‘r.(T) (11)

Avec w = 2nf la pulsation, k = - le nombre d'onde, c la célérité du son dans le milieu de propagation

et p la masse volumique du milieu de propagation. La quantité D(8) correspond a la directivité du

piston et se calcule ainsi :

_ 2J1(kasin(6))
D(®) = ~kasin(0) (12)

Avec J; la fonction de Bessel de premiere espéce d'ordre 1. Il est précisé que :

lim 2 _ 1 (13)
x->0 X 2

Par conséquent D(0) varie entre O et 1. Le principe de réciprocité électroacoustique’® stipule que la

sensibilité en émission du piston est considérée en tout point proportionnelle a sa sensibilité en
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réception. La directivité en réception d'un PCD augmente donc avec le produit adimensionnel ka
(Figure 36). A une fréquence de 550 kHz (fréquence du sous-harmonique pour des ondes a 1.1 MHz),
ka vaut 10.5 pour un PCD de 10 mm utilisé dans I'eau, comme c'est le cas dans cette expérience.

0 —ka=1

: ——ka=5

—ka=10
—ka=15

-xl2 /2

Figure 36 — Diagramme théorique de la directivité en réception d'un piston plan pour différentes valeurs de
ka.

Ainsi, lestermes r et D(6) peuvent étre utilisés pour corriger les SH; enregistrées par le PCD et réduire
la valeur de C,,. Pour chaque position i du PCD (distance 1;, angle 6;), les SH; corrigées sont calculées

ainsi :

Ti

SHi,cor = SH; m
i

(14)

Un nouveau coefficient de variation C,, ., peut alors étre calculé et comparé a celui sans correction.

[11.2.1.5. Résultats obtenus

Les coefficients de variation C,, obtenues avec le PCD de référence étaient de 5.8, 4.8 et 4.5 % pour
0.34, 0.39 et 0.46 MPa respectivement. lls représentent l'incertitude minimale qu'il est possible
d'obtenir sur des mesures de cavitation dans des conditions idéales (foyer de cavitation unique,

distance et orientation relatives du PCD par rapport au foyer connues et pas de crane a traverser).

Pour le PCD amovible, les coefficients de variation étaient de 29.2, 29.1 et 34.1 % avant correction et

de 11.4,12.0, 10.0 % apres correction.
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Figure 37 — Amplitudes du sous-harmonique en fonction de la pression. Chaque point représente une
position du PCD amovible. Les barres représentent la moyenne et I'écart-type sur toutes les positions. Les
séries rouges, bleues et vertes correspondent respectivement aux amplitudes du sous-harmonique du PCD

amovible, du PCD amovible corrigé et du PCD de référence. Chaque série a été normalisée par sa moyenne a
0.36 MPa.
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I11.2.2. Quantification de l'incertitude liée a I'os

La seconde partie de cette étude s'intéresse a I'effet des distorsions et de I'atténuation causées par la
transmission a travers le crane pendant I'écoute de la cavitation. La transmission acoustique de l'os
temporal humain a été déterminé théoriquement a l'issu d'une étude bibliographique et de
simulations. Des échantillons de crane de cochon ayant une transmission acoustique comparable ont

ensuite été utilisés pour quantifier l'incertitude due a la traversée de I'os.

[11.2.2.1. Estimation de la transmission du crane humain et de sa
variabilité

La réduction du signal due a I'os temporal est caractérisée par la valeur de sa transmission en pression
T, c’est-a-dire le rapport entre I'amplitude d'une onde de pression en un point a la sortie de I'os sur

I'amplitude de cette méme onde au méme point sans l'os.

Une étude statistique numérique a été menée pour connaitre la transmission des os de la tempe. Le
modeéle de propagation des ondes utilisé est celui publié par Folds et Loggins®'. Afin de simplifier
I'étude, I'os temporal a été traité comme une simple couche ayant des propriétés homogenes sur toute
son épaisseur et I'onde de cisaillement a été négligée. La transmission a été étudiée pour une onde de

0.5 MHz (fréquence du sous-harmonique) et d'incidence normale. Elle est donc fonction de I'épaisseur
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et de la masse volumique du crane, et de de la vitesse et de I'atténuation des ondes longitudinales le

traversant.

Une étude bibliographique a été réalisée pour collecter les valeurs moyennes et les écarts-type de ces
parameétres pour |'os temporal humain (voir Tableau 3). Il est considéré que chacun de ces parameétres

suit une loi normale. La transmission de 10000 os temporaux générés aléatoirement est ensuite

calculée.
Parameétre Valeur moyenne [écart-type] Source
Epaisseur (mm) 3.1[0.9] Wijnhound et al.**’
Masse volumique (kg.m?3) 1789 [89.3] Tringali et al.1%
Vitesse du son (m.s?) 2541 [728.2] Ammi et al.!
Atténuation du son (Np.m?) 117.1[16] * Pichardo et al.1%

Tableau 3 — Valeurs des différents paramétres influant sur la valeur de transmission de I'os temporal. *La
mesure de |'atténuation a 0.5 MHz a été interpolée linéairement a partir des mesures réalisées dans I'os
cortical.

[11.2.2.2. Sélection et caractérisation des échantillons de crane de
cochon

Afin de quantifier I'incertitude de mesure des amplitudes du sous-harmonique dues a la présence du
crane pendant les essais cliniques avec le PCD, trois échantillons de crane de cochons domestiques
agés de 11 a 16 semaines ont été utilisés comme substituts. Ils ont été sélectionnés car les valeurs de
leur transmission acoustique représentaient correctement la variabilité pouvant étre attendue de celle
de I'os temporal humain (évaluée statistiquement dans la partie précédente). La couche corticale
interne des cranes a été poncée au papier de verre pour contrdler ces valeurs de transmission. Les
épaisseurs obtenues sont relativement homogénes et sont de 2 mm (skull2), 4 mm (skull4) et 6 mm

(skulle).

Afin de valider I'usage de ces échantillons, des mesures de puissance a la balance acoustique (RFB-
2000, Onda) ont été réalisées dans de I'eau dégazée. Un transducteur céramique focalisé (diameétre 50
mm, distance focale 48.2 mm, Ferroperm) et fonctionnant a une fréquence de 500 kHz a été utilisé.
Les échantillons de crane étaient posés sur une surface absorbante collée a un cylindre de plastique
entourant la balance (Figure 38). A travers I'absorbant et le plastique, une fenétre acoustique d'environ

1*1 cm? g été pratiquée.
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Transducteur
"| focalisé 500 kHz
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entourée d’absorbant

Balance acoustique

Figure 38 — Mesure de puissance a la balance acoustique

Les mesures ont été réalisées successivement avec et sans les échantillons de crane. L'intensité et la

2

pression acoustique étant liées par la relation I = % , la transmission de chacun des cranes a été

calculée ainsi :
T lskull (15)

Ou Py, et Py correspondent respectivement aux mesures de puissance avec et sans crane. Les
mesures ont été réalisées quatre fois avec chaque os, afin d'évaluer la variabilité due a leurs

inhomogénéités d'épaisseur et de constitution.

111.2.2.3. Description du dispositif expérimental

De nouvelles expériences sont menées in vitro afin de quantifier la variabilité due aux inhomogénéités
de l'os. Elles sont réalisées a partir du méme dispositif expérimental que précédemment. Le PCD de
référence a été retiré afin de minimiser au maximum les réflexions des ondes sur les pieces de support,
et parce que l'expérience précédente s'est avérée reproductible et a permis de constater que les

amplitudes du sous-harmonique acquises a une position fixe varient peu.

Les échantillons de crane de cochon caractérisés précédemment ont été dégazés et sont maintenus
par un élastique sur le support du PCD amovible de sorte a étre en contact plan avec ce dernier (Figure
39). L'angle formé par I'axe d’écoute du PCD et la surface du crane en configuration clinique, dé a la

présence de la peau, a donc été négligé.
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Figure 39 — Echantillon de crane de cochon monté sur le support du PCD amovible.

Le PCD amovible utilisé (Precision Acoustics) est identique a celui des essais cliniques décrits en début
de chapitre. Il a un diamétre de 6.25 mm et est par conséquent moins directif. Il possede également
un préamplificateur (Precision Acoustics) branché directement derriére ses électrodes afin d'amplifier
le signal acoustique avec un bruit électrique minimum. Par conséquent, il est bien plus sensible que

les PCD utilisés lors de I'expérience précédente.

Le transducteur sélectionné est un SonoCloud d'une génération plus récente, en matériau piézo-
composite (bruit haute fréquence moins important). Il a également un diametre de 10 mm et sa

fréquence de résonance est de 1 MHz.

[1.2.2.4. Expériences réalisées et post-traitement associé
Les expériences sont réalisées a une pression de 0.5 MPa au foyer de cavitation.

Dans un premier temps, le PCD est maintenu en position fixe (r =10 cm et 8 = 0°). Une méme solution
de microbulles est utilisée pour une série de mesures sur trois différents échantillons de crane. Pour
chacun des échantillons, 60 signaux sont enregistrés. L'expérience est renouvelée dix fois. Les
moyennes des amplitudes du sous-harmonique des signaux valides des dix séries de mesure sont

calculées pour chaque échantillon de crane, avec le coefficient de variation C,, lié a ces valeurs.

Dans un second temps, la validité de la correction basée sur la position et |'orientation du PCD par

rapport au foyer de cavitation (introduite au cours de l'expérience précédente) est évaluée en
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présence des échantillons de crane. Une méme solution de microbulles est utilisée pour un crane et
12 positions (r = 10, 12.5 et 15 cm et 6 = 0, 5, 10 et 15 °). Pour chaque position, 60 signaux sont
enregistrés. L'expérience est renouvelée quatre fois pour chaque échantillon et ces derniers sont
interchangés entre chaque nouvel essai pour que le contact avec le PCD soit différent a chaque série
de mesures. Les amplitudes du sous-harmonique des signaux valides pour une méme position et un
méme échantillon de crane sont ensuite moyennées. Les coefficients de variation C, et C,, .o SUr

I'ensemble des positions sont ensuite calculés pour chaque échantillon de crane.

111.2.2.5. Résultats obtenus

Les valeurs moyennes et les écart-types des différents paramétres acoustiques relevés lors de I'étude
bibliographique ont permis de calculer par simulation la transmission théorique de 10000 os
temporaux, aux propriétés générées pseudo-aléatoirement grace a une loi normale. Cela permet de
tracer la fonction de répartition théorique des valeurs de transmission de I'os temporal humain, a 500
kHz et avec une incidence normale. Cette fonction est illustrée en Figure 40. La moyenne et I'écart-
type théorique de la transmission ont été évalués a 0.67 + 0.10, ce qui correspond a un coefficient de

variation de 14.9 %.

Les valeurs de transmission des différents échantillons de crane de cochon mesurées a la balance
acoustique sont de 0.82 £ 0.08, 0.68 + 0.07 et 0.56 + 0.03 pour skull2, skull4 et skull6 respectivement.
Ces valeurs sont semblables aux valeurs de I'os temporal humain calculées numériquement et sont

une bonne représentation de la variabilité de ce paramétre, comme le montre la Figure 40.
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Figure 40 — Fonction de répartition des valeurs de transmission de I'os temporal. La moyenne et I'écart-type
sont symbolisés par les barres rouges. Les barres vertes correspondent aux valeurs de transmission des
échantillons de crane de cochon mesurées a la balance acoustique.

Les coefficients de variation pour une méme pression et une méme position du PCD ont été mesurés
a11.7,9.6 et 14.6 % pour skull2, skull4 et skull6 respectivement (Figure 41). Le coefficient de variation

global (toutes mesures confondues) est de 16.0 %.
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Figure 41 —Amplitude du sous-harmonique en fonction de I'échantillon utilisé. Chaque point représente la
moyenne de I'amplitude du sous-harmonique des signaux valides pour une série de mesures.

La correction en fonction de la position et de I'orientation du transducteur a été évaluée en présence
des échantillons de crane. Les résultats obtenus sont illustrés en Figure 42. Les coefficients de variation

ont été évalués a 37.2, 27.3 et 25.2 % avant correction et a 30.6, 16.1 et 24.3 % aprés correction pour

83



skull2, skull4 et skull6 respectivement. Le coefficient de variation tous échantillons de crane et toutes

positions confondues, vaut quant a lui 30.8 % avant correction et 25.0 % aprés correction.
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Figure 42 — Amplitudes du sous-harmonique en fonction de I'échantillon utilisé, avec et sans correction. Les
mesures ont été réalisées a 0.5 MPa. Chaque point représente une position du PCD amovible. La moyenne
des séries corrigées a été alignées sur celle des séries brutes pour rendre la comparaison plus simple.

111.3. Discussion des résultats et conclusion

Les observations indirectes de I'ouverture ne permettent pas a elles seules d'expliquer le phénomeéne
d'OBHE. Il a en effet été remarqué lors du chapitre précédent que méme s'il existait une corrélation
entre la pression acoustique locale et le rehaussement du signal IRM due a une prise de contraste au
gadolinium, la probabilité d'OBHE restait faible. L'objectif principal des différentes équipes travaillant
sur le sujet aujourd'hui est de trouver le moyen d'obtenir des OBHE sécurisées plus volumineuses et
plus répétables. L'augmentation de la pression nominale de traitement n'est pas une option

envisageable, car elle peut entrainer des effets secondaires indésirables.

Le r6le des microbulles dans la méthode d'OBHE étudiée dans ce manuscrit est crucial. De nombreuses
corrélations ont déja été faites entre |'activité de cavitation et |'efficacité de I'ouverture, chez I'animal
et avec un dispositif ultrasonore focalisé. Ce chapitre s'intéresse a I'étude d'une corrélation entre OBHE

et cavitation dans le cadre d'un traitement SonoCloud.

111.3.1. Observations cliniques et problématiques
soulevées

L'écoute de la cavitation pendant le traitement SonoCloud a été réalisée a I'aide d'un PCD simplement
posé sur la tempe des patients. Le PCD est orienté vers la focale acoustique naturelle d'un des

transducteurs de l'implant. De la cavitation a été détectée pour I'ensemble des émetteurs de tous les
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traitements. Néanmoins I'OBHE en face de chacun de ces émetteurs n'est pas systématique et les
amplitudes de cavitation récoltées de cette maniére ne sont pas mieux corrélés au volume d'OBHE que
les valeurs de la puissance électrique envoyée par le générateur. Il est de toute facon difficile de se fier

complétement a ces mesures pour plusieurs raisons :

e La position et l'orientation du PCD par rapport aux foyers de cavitation ont un impact sur la

mesure.

e Les hétérogénéités d'épaisseur et de constitution des cranes de chaque patient ont également

un impact sur la mesure.

e Les foyers de cavitation sont probablement multiples et sont donc susceptibles d'augmenter
ou de diminuer les amplitudes percues par un jeu d'interférences constructives ou

destructives.

L'objectif principal de ce chapitre était de quantifier les incertitudes dues d'une part a la position du
PCD par rapport a un foyer de cavitation supposé unique, et d'autre part au crane du patient. L'objectif
secondaire était de proposer des méthodes de mesures ou de traitement a mettre en place afin de

rendre les signaux enregistrés par le PCD comparables quantitativement.

I11.3.2. Quantification des incertitudes de mesure

Au cours de ces études, les amplitudes du sous-harmonique ont été étudiées in vitro dans une
configuration simple (foyer de cavitation unique et position et orientation du PCD connu par rapport
a ce foyer). Les amplitudes du sous-harmonique sont relevées et moyennées pour plusieurs positions
du PCD, afin de représenter aux mieux la variabilité des résultats issue des différentes configurations

d'écoute en clinique.

111.3.2.1. Proposition d'une correction et validation de la méthode

Une correction des signaux en fonction du positionnement du capteur est proposée. Elle doit ainsi
permettre la comparaison des amplitudes recues. Il a été observé qu'en |'absence d'os, les coefficients
de variation C,, sur I'ensemble des positions testées étaient en moyenne de 30.8 %. Les valeurs de ces
coefficients sont abaissées a 11.1 % apreés application de la correction. Ces résultats montrent qu'une
correction basée sur une connaissance a priori de la position et de I'orientation relative du PCD par
rapport a la zone d'activité des microbulles permet de réduire I'incertitude de mesure de maniere

importante.
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Ils sont néanmoins a considérer avec précaution, car la correction appliquée provient d'une
formulation théorique qui suppose une propagation des ondes en champ libre dans un milieu
homogene. En configuration clinique la propagation se fait a travers un crane pouvant étre associé a

une cavité réverbérante, et dans des tissus inhomogenes et atténuants.

La cavitation étant un phénomene stochastique, il existe une variabilité intrinseque de I'amplitude du
sous-harmonique mesurée. Les coefficients de variation d'un PCD fixe ont été mesurés et valent
environ 5 %. Cette valeur représente l'incertitude minimale, qu'aucune correction des signaux, aussi

minutieuse et précise soit elle, ne pourra dépasser.

111.3.2.2. Incertitude théorique liée a I'os temporal humain

Une étude statistique a été réalisée a partir de diverses données bibliographiques, afin de tracer une
courbe de répartition théorique des valeurs de transmission de I'os temporal humain. La valeur
moyenne a été estimée a 0.67 (14.9 % de variation). La plupart des valeurs (probabilité d'occurrence
supérieure a 10 %) se situe entre 0.55 et 0.80. Il peut donc étre considéré que le signal mesuré par le
PCD est atténué entre 20 et 45 % par le crane, ce qui correspond a une source d'incertitude non
négligeable pour la comparaison quantitative des amplitudes des signaux recus. Ces valeurs sont a
considérer avec précaution, car le modele utilisé considére le crane comme une couche plane,
d'épaisseur et de composition homogene. Une variation supplémentaire peut donc étre induite par les

ruptures d'impédance et les aspérités de I'os.

La courbe a été tracée pour une incidence normale. La loi de Snell-Descartes stipule que la transmission
varie avec le sinus de I'angle d'incidence de I'onde. Cependant, dans le cas d'un angle représentatif des
configurations d'écoute clinique (variant de 0 a 15°), la transmission ne varie que tres peu (Figure 43).

Sa moyenne se situe entre 0.64 et 0.67.
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Figure 43 — Variation de la fonction de répartition des valeurs de transmission de I'os temporal humain
enfonction de I'angle d'incidence de I'onde. Les couleurs représentent la probabilité d'occurrence des valeurs
de la transmission. L'axe des abcisses représentent les valeurs de la transmission. L'axe des ordonnées
représente la valeur de I'angle d'incidence de I'onde. La ligne en pointillés rouges représentent la moyenne
de la transmission en fonction de I'angle et celles en magentas, les valeurs de transmission des échantillons
de crane de cochon sélectionnés lors de I'étude.

111.3.2.3. Quantification expérimentale de l'incertitude

Trois échantillons de crane de cochon ont été sélectionnés en fonction de leur transmission, afin
d'encadrer et de représenter au mieux possible la variabilité de la transmission de I'os temporal du
crane humain. Les coefficients de variations C,, des amplitudes du sous-harmonique ont ensuite été
calculés pour plusieurs os a position et a pression constante. Ils ont été évalués entre 10 et 15 %. Le
coefficient de variation a la position de référence mesurée lors de I'expérience précédente était de 5
%. Ces résultats prouvent qu'un léger déplacement du PCD sur le crane peut faire varier I'amplitude
du signal recu de maniére significative. Les inhomogénéités d'épaisseur et de composition, méme
locales, ont un impact important sur la mesure. Le coefficient de variation global de ces mesures a été
évalué a 16 %, ce qui est comparable a la variation théorique de 14.9 % évaluée lors de I'étude
statistique et montre que les échantillons de crane utilisés illustrent assez fidelement les variations

pouvant étre attendues en clinique.

La correction des signaux validée lors de I'expérience précédente a ensuite été essayée en présence
des échantillons de crane. La méthode a permis d'abaisser le coefficient de variation moyen de 30 % a

environ 24 % (contre 11.1 % dans le cas sans crane). Cela signifie que la correction des aberrations de
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transmission du crane mérite un modele plus complexe que celui du simple piston plan utilisé en

champ libre.

La variation globale de I'amplitude du sous-harmonique émis par un unique foyer de cavitation, en
prenant en compte les variabilités de positionnement du PCD en condition clinique, ainsi que les biais

de mesure induits par I'os de la tempe, a été évaluée a 30.8 %.

111.3.3. Autres observations et problémes rencontrés

111.3.3.1. Importance de la concentration des bulles

Il est connu que la concentration des bulles circulant dans le champ de pression acoustique est corrélée
aux amplitudes du sous-harmonique enregistrées®. Pendant certaines itérations de I'expérience, il a
été remarqué une baisse de |'activité de cavitation apres une utilisation d'une méme solution pendant
un temps important (données non présentées ici). Ce phénoméne a été attribué a la baisse en
concentration des bulles. De la méme maniére, d'un jour a l'autre, l'utilisation d'une méme pression
était susceptible de générer des amplitudes différentes. Les fioles d'agent de contraste étant
colteuses, elles étaient réutilisées plusieurs fois apres reconstitution des bulles et stockées au
réfrigérateur entre chaque utilisation. Il est donc possible que la concentration des bulles ait changée
de maniére significative entre chaque utilisation. Par conséquent, il était difficile de comparer

guantitativement |'effet des différentes pressions utilisées d'un jour a l'autre.

Les expériences présentées dans ce chapitre ont chacune été réalisée avec une méme fiole de
microbulles, préparée le matin de I'expérience. La solution de bulles diluées était changée a chaque
nouvelle série de mesures. Une amélioration possible du dispositif mis en place pour ces expériences
aurait été de déterminer la concentration en bulles avant chaque expérience, mais cela sort du cadre

de I'étude (Figure 44).
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Figure 44 — Observation des microbulles au miscroscope. L'utilisation d'algorithmes spécialisés sur ce genre
d'image permet de déterminer la concentration des agents de contraste dans les solutions utilisées.

En clinique, les bulles sont reconstituées au moment du traitement et il peut étre considéré qu'au
moment de leur utilisation, leur concentration est toujours la méme. Cependant, de forts différentiels
de pression lors de leur aspiration dans la fiole et de leur injection dans la circulation sanguine peut
amener certaines bulles a éclater. Les différences physiologiques des patients sont également
susceptibles de changer la concentration des bulles dans les tissus. En effet, ces dernieres sont
partiellement filtrées par les poumons avant d'arriver au cerveau. La concentration des bulles dans les
tissus et par conséquent I'activité de cavitation pergue, dépend donc également de phénomenes dont

I'impact est difficile a mesurer.

[11.3.3.2. Probléemes de réflexions dans la cuve

Pendant les différents ajustements réalisés pour implémenter les mesures a travers l'os, il a été
remarqué un probleme de réflexions dans la cuve. Il existe de nombreuses configurations
géomeétriques pour lesquelles, les ondes réfléchies s'installent dans la cuve pendant les tirs, créant
ainsi des ventres et des nceuds de pressions pouvant altérer les mesures et la qualité de la correction
(Figure 45). L'utilisation du PCD normalement utilisé en clinique, a la directivité moins importante
(rayon plus petit) et a la sensibilité plus importante (préamplificateur intégré) favorise probablement
la réception de ce genre d'échos. L'efficacité de la correction s'en trouvait donc affaiblie, surtout en ce

qui concerne la compensation de la distance a la source (multiplication par 7;).
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Figure 45 — Evolution du niveau de la fréquence fondamentale de I'onde de thérapie en fonction de la
distance au foyer de cavitation pour un angle de 0°. Le fait que cette fonction ne soit pas strictement
décroissante indique la présence d'ondes réfléchies dans la cuve.

Par ailleurs, la présence du crane devant le PCD semblait limiter I'importance de ce phénomene, ce qui

suggere que ces réflexions étaient plus facilement atténuées que I'onde directe (Figure 46).
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Figure 46 — Evolution de I'amplitude du sous-harmonique en fonction de la distance au foyer de cavitation
pour un angle de 0°, a 0.6 MPa et pour les différentes configurations d'os.

Afin d'éviter ces réflexions, plusieurs précautions ont été prises. Elles sont illustrées sur la Figure 47.
L'expérience a été conduite dans une cuve aux dimensions plus importantes et dont le sol et les parois
étaient tapissées d'absorbant (Aptflex F48, Precision Acoustics). De |'absorbant a également été

disposé sur la platine maintenant toutes les piéces de support entre elles. Cette derniere a été
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surélevée grace a des plots en plastique et orientée de biais dans la cuve afin de rompre une éventuelle
symétrie dans la propagation des ondes. Les ondes réfléchies a la surface sont dispersées a l'aide de
balles de ping-pong (FB830, Decathlon). Malgré les efforts fournis, il s'est avéré impossible de se

débarrasser complétement des ondes réfléchies.

Disperseurs

Absorbants

Nouvelle piece
support ouverte

Volume de la
cuve augmenté

Installation surélevée

Figure 47 — Modifications appliquées a l'installation afin de réduire au maximum les réflexions dans la cuve.

Les résultats présentés dans ce chapitre restent néanmoins pertinents. En effet, il est important de
noter que le crane peut étre considéré comme une cavité réverbérante, et par conséquent qu'il est
tres possible que ce phénomeéne soit observable dans un contexte clinique. La géométrie du crane

constitue également un biais de mesure quantifiable et pourra faire I'objet d'études futures.

Afin de limiter |'effet des réverbérations sur les signaux enregistrés, il est préconisé d'utiliser des trains
d'onde de thérapie courts. Ce faisant, les ondes réfléchies ne sont acheminées jusqu'au PCD qu'apres

sa phase d'écoute, et ne sont donc prises en compte lors des post-traitements des signaux.

111.3.4. Conclusion et perspectives

[11.3.4.1. Validité des incertitudes mesurées et limites de la correction

La quantification de l'incertitude liée au crane et au positionnement du capteur a été évaluée dans un
contexte simple (foyer de cavitation unique et de position connue). Une correction prenant en compte

I'angle et la distance du PCD au foyer de cavitation a été validée et s'est avérée efficace pour réduire
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I'incertitude sur les amplitudes mesurées dans I'eau. Néanmoins, le coefficient de variation moyen
apres application de cette correction en présence du lobe temporal, a été évalué a 25 %. Cette valeur
indique que méme dans ce contexte simple, les aberrations de propagation dues au crane sont trop

imprévisibles pour pouvoir comparer les signaux quantitativement.

De plus, la configuration choisie pour ces expériences est trés différente du cas clinique. Pendant un
traitement SonoCloud, les foyers de cavitation sont multiples et la position du capteur par rapport a
ces foyers n'est pas connues. Des facteurs biologiques et physiologiques, tels que I'épaisseur et la
constitution du crane, I'atténuation visqueuse des tissus du cerveau, ainsi que le taux de filtration des

agents de contraste par l'organisme, interviennent également dans l'interprétation des résultats.

111.3.4.2. Propositions d'amélioration

Un capteur mono-élément simplement posé sur la tempe des patients, sans aucune information a
priori, permet de rendre compte d'une activité de cavitation mais est insuffisant pour I'étude d'une
corrélation entre l'intensité du phénomene et I'efficacité de I'OBHE produite. Le crane augmente
grandement l'incertitude des amplitudes de cavitation percues, il est donc impossible de ne pas le
prendre en compte. Pour ce faire |'utilisation d'images tomodensitométriques est recommandée. Elles
permettent de remonter aux propriétés physiques du crane®? et par conséquent de simuler le
comportement des ondes ultrasonores le traversant (Figure 48). Les équipes ouvrant la BHE avec des
dispositifs focalisés se servent d'ailleurs de ces images afin de planifier correctement leur
focalisation®. Il faut également s'assurer que le PCD n'est pas déplacé au cours du traitement, car une
infime variation de la position peut occasionner d'importantes variations dans les niveaux pergus. Pour

ce faire, un cadre stéréotaxique ou un guidage optique en temps réel peuvent étre considérés.

CEuvre
protégée

Figure 48 — Exemple de simulation de propagation d'une onde de 500 kHz a travers le crane réalisée a partir
d'une image tomodensitométrique. (D'aprés Bouchoux et al.!?)

Dans le cas d'un dispositif implantable comme le SonoCloud, un moyen efficace de se défaire des biais
de quantification étudiés lors de ce chapitre serait d'inclure directement un PCD dans l'implant. Ce

faisant, la position du PCD par rapport aux champs acoustiques des transducteurs serait toujours la
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méme entre chaque traitement et la traversée du crane par les ondes ne serait plus une source

d'incertitude.

La réverbération des ondes dans le crane constitue également un probléme dans l'interprétation des
données. Le train d'onde actuel est constitué de 25000 cycles a 1 MHz et dure par conséquent 25 ms.
La vitesse du son dans les tissus biologiques étant d'environ 1500 m.s?, I'onde a le temps de parcourir
37.5 m dans le cradne avant que son émission ne se termine. Cela signifie que les ondes réverbérées
interférent avec les ondes directes et biaisent les mesures. Pour éviter les réflexions, une méthode
simple est l'utilisation de trains d'onde plus courts, mais plus fréquents, afin de ne pas perdre en
efficacité de traitement. Cela permettrait également une imagerie passive de la cavitation plus précise

et possiblement, la différentiation des différents foyers de cavitation!#?

. Les équipes utilisant un
dispositif d'OBHE focalisé s'orientent de plus en plus vers ces méthodes afin de pouvoir surveiller en
temps réel la qualité de leur focalisation*. Un compromis doit néanmoins étre fait entre la durée et la

résolution fréquentielle du signal acquis.

La plupart des améliorations proposées ici sont co(iteuses et difficiles a mettre en oceuvre. Elles
nécessitent ['utilisation d'un matériel spécialisé et encombrant, compliquant et allongeant
considérablement le traitement clinique, ou d'un temps et d'un co(t de développement considérable.
La simplicité du traitement étant un argument majeur dans la stratégie commerciale de CarThera, le
bénéfice et I'utilité des informations apportées par la quantification de la cavitation reste encore a

prouver.

111.3.4.3. Multiplicité des sources de cavitation

Le traitement SonoCloud est le premier traitement a avoir été réalisé en clinique. Il a également la
particularité d'étre le seul traitement non focalisé et intracranien proposé a ce jour, ce qui lui donne
un avantage en termes de fiabilité, d'efficacité et de rapidité de traitement. Le champ acoustique diffus
présente néanmoins un désavantage lorsqu'il s'agit d'étudier la cavitation. Les bulles étant présentes
partout dans la vascularisation cérébrale, la cavitation est susceptible d'étre déclenchée partout ou la

pression acoustique est suffisante.

Lors de cette étude, la cavitation a été observée a des pressions relativement basses par rapport a la
pression nominale du traitement clinique (0.22 MPa contre 1 MPa, données non montrées). Par
conséquent, les foyers de cavitation pendant le traitement sont forcément multiples, relativement
éloignés les uns des autres, et sont susceptibles d'interférer entre eux de maniére constructive ou
destructive?. 1l est donc plausible qu'une simple correction des signaux du PCD, fonction d'une
distance, d'un angle, ou d'une constitution du crane, ne soit pas suffisante a l'interprétation des

résultats.
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Le chapitre suivant s'intéresse a la dissociation et a la quantification de sources de cavitation
multiples dans le champ du SonoCloud, ainsi qu'aux interférences de ces différentes sources entre

elles.
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Chapitre IV : Localisation et imagerie
passive des sources de cavitation dans le
champ acoustique

Dans un contexte d'écoute passive de la cavitation, les dispositifs focalisés d'OBHE ont |'avantage de
déposer de I'énergie acoustique sur une zone restreinte. Cela signifie que le foyer de cavitation est
centré sur I'endroit du cerveau ou se situe la tache focale du dispositif utilisé et par conséquent que
les amplitudes sous-harmoniques pergues par un PCD sont directement liées a I'activité des bulles a

cet endroit.

Dans le cas d'un traitement SonoCloud, le champ acoustique est diffus et les zones dans lesquelles la
pression acoustique est propice au déclenchement de la cavitation ont un volume considérablement
plus important. Pour donner un ordre d'idée, a une fréquence de 1 MHz et a une pression de
traitement nominale de 1 MPa, et en prenant en compte |'atténuation visqueuse des tissus du cerveau,
la zone dans laquelle l'indice mécanique (MI) est supérieur a 0.25 a un volume de 9.2 mL (contours

noirs sur la Figure 49). Hors, en présence d'agents de contraste, de la cavitation a déja été détectée

0
-5
-10
-15
-20

Figure 49 — Champ acoustique théorique du SonoCloud, en prenant en compte I'atténuation du cerveau. Les
contours magentas, rouges et noirs délimitent respectivement les zones dans lesquelles le niveau de
pression est au maximum 3, 6 et 12 dB en dessous du niveau de pression nominale.

avec de tels MI*3°,

Niveau normalisé (dB), milieu atténuant, f= 1 MHz

0 10 20 30 40 50 60 70
Profondeur {mm)

L'écoute avec un unique PCD étudiée au cours du chapitre précédent comporte un probléme majeur :
la pression acoustique enregistrée due a plusieurs bulles cavitant simultanément correspond a la
somme des pressions générées par les différents foyers de cavitation. Les interférences de ces champs
acoustiques entre eux peuvent étre constructives ou destructives et sont donc susceptibles de fausser
la quantification de l'activité de cavitation intracranienne. Pour étre en mesure d'affiner la

compréhension du phénomene d'OBHE par ultrasons et son lien avec I'amplitude des ondes
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caractéristiques de I'activité des bulles, il faut pouvoir dissocier les différentes sources de cavitation
dans le champ ultrasonore. Une cartographie de l'activité de cavitation permettrait également une
comparaison directe avec les images T1lw avec prise de contraste au gadolinium étudiées dans le

Chapitre Il, ou avec d'autres modalités d'image.

Ce chapitre s'intéresse a la multiplicité des sources dans un contexte d'écoute de la cavitation. Il
regroupe et évalue plusieurs simulations et expériences cherchant a dissocier et a quantifier ces

différentes sources les unes par rapport aux autres.

IV.1. Localisation de sources de cavitation
multiples a |'aide d'une sonde échographique

Cette premiére étude évalue la capacité d'une sonde échographique a réaliser une imagerie passive
de la cavitation (PCl) et a dissocier les différentes sources dans le contexte d'un traitement SonoCloud.

Il est supposé que la sonde est posée contre le crane du patient, au niveau de la tempe.

IV.1.1. Explication de la méthode de localisation utilisée

IV.1.1.1. Définition du probleme inverse

Le probléme de localisation de source est un probléme bien connu en physique des ondes®*”. |l s’agit
d’essayer de localiser et de quantifier la pression d'un ensemble de sources a partir de mesures
physiques effectuées par les capteurs, d’un modéle de propagation supposé connu et de
connaissances a priori sur le type de sources a reconstruire. Le probléme a résoudre est donc un
probléme inverse : on remonte aux causes d’un phénomene a partir de ses conséquences. Pour ce
faire, un réseau de M capteurs, est utilisé passivement. Dans le cas de cette étude, il s'agit d'une sonde
échographique. Le domaine de restitution est subdivisé en N points représentant tous des sources
acoustiques potentielles, et au niveau desquels I'amplitude du phénomene physique a observer est
guantifiée sur une plage de fréquences donnée. Dans un contexte d'écoute passive de la cavitation,

ces sources correspondent donc a des bulles ou a des nuages de bulles.

Les capteurs de I'antenne sont généralement beaucoup moins nombreux que le nombre de sources
dont il faut trouver la pression (M < N ). Le probléme est donc largement sous-déterminé, ce qui

signifie que sa solution n’est pas unique et varie selon les méthodes de résolution utilisées.

Les 2 critéres témoignant d’un bon résultat sont :
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e Lalocalisation précise des sources sur la bande de fréquences étudiée (pression correctement

répartie sur les différents points de calcul surtout en cas de sources multiples).

e La quantification correcte des pressions de ces sources. Au-dela du niveau relatif des sources
entre elles, certains problemes demandent a ce que soit déterminée le plus correctement

possible la pression des différentes sources.

IV.1.1.2. ROle des fonctions de transfert acoustique

Les fonctions de transfert acoustique sont indispensables a la localisation des sources de cavitation.
C'est grace a elles que la propagation d’une onde d’un point d’émission a un point de mesure est

modélisée. Elles sont définies ainsi :

pi;j(f)

)= 0h

(16)
Avec p;j(f) latransformée de Fourier du signal de pression enregistrée par le capteur i due a la source
Jjetq;(f), latransformée de Fourier de la pression émise par la source.

Les sources potentielles dans I'espace d'émission rayonnent toutes en méme temps. Le probléme de

localisation peut donc étre écrit sous la forme d’un systeme matriciel :
P=HQ+b (17)

Avec :

P1
e P= ( : ), le vecteur pression des capteurs
Pm
h11 s th
e H= : , la matrice de transfert
hMl aen hMN

a1
e (= ( i |, le vecteur pression des sources (inconnue du probléme)
dn

by
b= ( : ), le vecteur des bruits de mesures et du modéle utilisé
by

Ce systeme est sous-déterminé et possede donc une infinité de solutions.
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IV.1.1.3. Hypothése de propagation en champ libre

Lors de cette étude, les bulles sont considérées comme des monopoles, c’est-a-dire que leur
rayonnement acoustique est omnidirectionnel. L'hypothése est faite qu'elles évoluent dans un milieu
homogene infini. La fonction de transfert correspondant a une propagation de pression en champ libre
entre la source j et le capteur i est une fonction de Green :

e ikTi]'

4'7TT'l'j

hij(f) = gi;(f) = —ipw (18)

Avec w = 2rf la pulsation, k = - le nombre d'onde, c la célérité du son dans le milieu de propagation,

p la masse volumique du milieu de propagation et ;; la distance parcourue par I'onde.

Cette hypothése de champ libre posséde de nombreux avantages. Les calculs ne dépendent pas du
systeme étudié mais de la distance entre les points de mesures et les points de restitution. Cela suffit
généralement a localiser correctement les sources acoustiques dans des environnements ouverts, le
champ acoustique direct y étant prépondérant. Néanmoins, elle ne prend pas en compte les
phénoménes perturbant la propagation des ondes, tels que les réflexions et la diffraction créées par
les inhomogénéités du milieu (changement dans la nature des tissus, présence du crane). Cela peut

conduire a des erreurs de localisation et de quantification.

IV.1.1.4. Algorithme de formation de voies

Afin de résoudre, le probleme inverse, la méthode utilisée lors de cette étude est celle de la formation
de voies (beamforming). Le calcul des pressions des sources se fait par rétropropagation et moyennage

des signaux regus par les capteurs de I'antenne, en fonction des distances 7;; :

ZM 1 pl((f)
1=
9i;(f)
q;(f) = ——=—= (19)
?ilri%
Avec p;(f) la pression relevée au capteur i.
La cartographie des pressions peut étre exprimée sous forme matricielle :

Avec :
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1/‘.911 1/QM1

e (= , la matrice de rétropropagation.

1/9in - 1/9gun

Ifl/ [nit,r2 |
w = :

|
ll/ ﬁﬂﬁvj

° , le vecteur de pondération des sources.

IV.1.2. Evaluation de la PCI par simulations

IV.1.2.1. Configuration d'écoute

La précision de la méthode est d'abord évaluée numériquement. La téte du patient est apparentée a
une sphere de 7 cm de rayon. Pour plus de simplicité, le milieu est considéré non atténuant. Un
transducteur (apparenté a une source ponctuelle pour plus de simplicité) envoie vers le centre de la
sphére un train d'onde de 1000 cycles a une fréquence de 1 MHz. Un plan contenant son axe de tir

contient deux bulles qui se mettent a caviter dés que |'onde leur parvient.

Une sonde linéaire modélisée par 96 capteurs ponctuels, a la directivité uniforme et espacés de 295
pum, est positionnée sur un des cotés de la sphere (a une position apparentée a la tempe du patient)
et sert a imager le plan contenant les bulles. Son écoute est activée en méme temps que le tir du

transducteur et dure 1.5 ms.

IV.1.2.2. Synthese et propagation des signaux de cavitation

Un signal de cavitation synthétique, échantillonnés a 10 MHz, est individuellement émis par chacune
des bulles a la réception de I'onde du transducteur. Il est défini par la somme de différentes ondes

monochromatiques :

Une onde a la fréquence fondamentale fy=1 MHz a 0 dB

e Des ondes harmoniques nf, (n = 2,3,4,...) décroissantes de 3 dB par octave a partir de la

fréquence fondamentale

e Une onde sous-harmonique %fo a-40dB

e Des ondes ultra-harmoniques (n +%) fo (n =1,2,3,...), décroissantes de 3 dB par octave a

partir de la sous-harmonique
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Pour chaque élément de la sonde, les signaux ont ensuite été propagés (décalage temporel et

multiplication par l'inverse des distances parcourues), puis sommés.

IV.1.2.3. Résultats

L'algorithme de beamforming a été appliqué aux signaux recus par chaque élément pour dresser une
carte de pression des sources dans le plan de tir du transducteur. La fréquence a laquelle l'algorithme
est appliqué (Figure 50), ainsi que I'orientation de la sonde par rapport au plan d'imagerie (Figure 51)

et la position relative des bulles entre elles (Figure 52) sont étudiées.

Les cartographies de pression des sources sont normalisées par leur maximum. Sur chacun des figures
présentées, une représentation 3D indique le positionnement et |'orientation de la sonde par rapport
au plan d'imagerie. Chacun de ses capteurs est symbolisé par des carrés verts. La position du
transducteur de thérapie est symbolisée par un carré rouge et son champ acoustique a -12dB de la

pression nominale apparait en magenta. Les positions des bulles sont symbolisées par des cercles

noirs.
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Figure 50 — Image de la cavitation pour plusieurs fréquences de récption : 0.5, 1.5 et 2.5 MHz correspondant
respectivement au sous-harmonique et au premier et au deuxiéme ultraharmonique. L'utilisation d’une
sonde linéaire (capteurs répartis sur une dimension) est responsable de la mauvaise résolution axiale. La

résolution longitidunale dépend de la fréquence de reconstruction utilisée. Une longueur d’onde trop
importante peut empécher la différentitation des sources par I’algorithme de beamforming.
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Figure 51 — Influence de l'inclinaison de la sonde échographique par rapport au plan a imager a 1.5 MHz en
réception. La résolution longitudinale est affectée par I'inclinaison de la sonde.
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Figure 52 — Influence de la position des deux bulles par rapport a celle de la sonde échographique a 1.5 MHz
en réception. Une proximité trop importante peut empécher la différentitation des sources par I'algorithme
de beamforming.
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IV.1.3. Evaluation de la PCI dans un cas simple in vitro

IV.1.3.1. Description du dispositif expérimental

Le dispositif de génération de la cavitation utilisé (support imprimé, tube, bulles, générateur,
amplificateur et pousse-seringue) est le méme que celui décrit dans le Chapitre 3. Le SonoCloud utilisé
résonne a 1 MHz. Il délivre des trains d'onde de 1000 cycles, a une pression de 0.5 MPa au foyer de

cavitation.

Les signaux émis par les bulles sont écoutés par une sonde échographique de 96 éléments et de bande
passante 1-4 MHz (P4-1, Philips Healthcare) et enregistrés par un échographe ultra-rapide et ouvert,
congu pour la recherche (Verasonics Vantage System, Verasonics). La sonde a été positionnée a la
perpendiculaire de I'axe de tir du transducteur, de sorte a ce que son plan d'écoute contienne le tube

de 1.8 mm ou les microbulles circulent (Figure 53).

Figure 53 — Dispositif expérimental pour la PCI. Le SonoCloud est maintenu au dessus du tube ou circulent les
microbulles et la sonde échographique est placée a droite. Un PCD, maintenu par la pince rouge a gauche du
tube et orienté vers le foyer de cavitation des bulles, a été utilisé pendant I’expérience pour confirmer la
présence de cavitation pendant I’epérience.

La distance entre la sonde échographique et le tube a été évaluée a l'aide d'une simple image B-mode
avec la sonde. Cette derniere a ensuite été utilisée passivement afin d'évaluer la qualité de la PCI.
L'écoute est déclenchée en méme temps que le tir du Sonocloud et dure 1.5 ms. Les signaux sont

échantillonnés a 10 MHz.
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L'algorithme de beamforming a été appliqué aux fréquences caractéristiques de la cavitation,
lorsqu'elles étaient visibles sur le spectre des acquisitions (1.5, 2.5 et 3.5 MHz). L'erreur de la
localisation a été évaluée en calculant la distance du maximum de I'image formée a la position du tube

pour dix trains d'onde.

IV.1.3.2. Résultats

La bande-passante de la sonde étant limitée par le bas a 1 MHz, la fréquence sous-harmonique
n'apparait pas sur les spectres des signaux enregistrés. Les images de cavitation sont montrées en

Figure 54.
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Figure 54 — PCl avec la sonde echographique. A : Moyenne des signaux temporels regus aprés une émission
du Sonocloud; B : Spectre associé. La bande passante limitée de la sonde empéche I'observation du sous-
harmonique. C: PCl pour différents ultraharmoniques. La position du tube est symboliséé par une ligne
blanche et celle des éléments de la sonde par une ligne verte. L'image est donc calculée dans le plan paralléle
au transducteur et contenant le tube. Les étoiles magentas correspondent a la valeur maximale relevée sur
chacune des 10 cartes. Le champ acoustique a -12 dB du transdcucteur est symbolisé par le cercle magenta.
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L'erreur moyenne de localisation décroit avec la fréquence. Elle a été calculée a 32.5 + 24.9, 24.9 +

11.2 et 8.8 £ 6.3 mm pour 1.5, 2.5 et 3.5 MHz respectivement (Figure 55).
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Figure 55 — Boites de Tukey des distances entre les maxima relevés sur les cartes de cavitation et le centre du
tube en fonction de la fréquence réception. Les croix rouges représentent les valeurs aberrantes.

IV.1.4. Discussion

La qualité de la PCl avec une sonde échographique a été évaluée, dans une configuration similaire a
celles pouvant étre rencontrée en clinique en termes d'orientation et de distance, grace a des

simulations et des expériences réalisées in vitro.

Les simulations ont montré que la disposition linéaire des éléments de la sonde occasionnait une
mauvaise résolution axiale. Les bulles, a l'origine simulées comme des sources acoustiques
ponctuelles, apparaissent sous la forme de faisceaux dirigés vers la sonde échographique. Cette
mauvaise résolution axiale a été confirmée lors de |'expérience in vitro et avait déja été constatée lors
d'autres travaux de PCl avec des sondes linéaires telles que celle utilisée lors de cette étude!®. Dans
le cas d'utilisation de dispositifs focalisés, il est relativement possible de s'en accommoder, car les
sources de cavitation sont concentrées sous la forme d'un nuage de quelques millimétres de rayon.
Les maxima des images de cavitation correspondent donc au centre du nuage ainsi créé. lls sont
généralement confondus avec les maxima de RESIDUS observables sur les images IRM. Pour les
transducteurs non focalisés comme le SonoCloud, cela peut en revanche poser probleme pour
distinguer plusieurs sites de cavitation alignés avec la sonde. Il a d'ailleurs été remarqué lors de ces
simulations qu'un léger décalage des bulles entre elles pouvaient entrainer des erreurs de localisation,
dues a la fusion des faisceaux des deux bulles en un unique faisceau passant au milieu (Figure 52). Le

champ étant axisymétrique, les bulles sont réparties dans un volume autour de l'axe de tir du
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transducteur, ce qui signifie également que I'image créée peut contenir des artefacts de bulles cavitant

a I'extérieur du plan. Elles peuvent donc interférer les unes avec les autres.

La résolution de la PCl est également influencée par la fréquence utilisée lors du beamforming. Plus la
fréquence est basse, plus les aberrations dues a l'interférence des sources sont importantes. Cela a été
observé expérimentalement par mesure d'une erreur de localisation décroissante avec la fréquence
de l'ultraharmonique utilisé. Ce constat s'avere problématique pour réaliser la PCl a travers le crane,
car un compromis doit étre fait entre la résolution des images et les aberrations dues aux distorsions

et a 'atténuation du crane en hautes fréquences.

L'orientation de la sonde par rapport au plan a imager a également une influence sur la qualité de la
PCl, mineure en comparaison avec celles discutées précédemment. Une meilleure PCl a été constatée
lorsque l'axe de tir du transducteur et celui formé par I'alignement des éléments de la sonde étaient
coplanaires. Suivant la zone d'implantation du SonoCloud, cette orientation peut étre difficile a
obtenir. En effet, dans un contexte clinique, la sonde doit étre idéalement placée contre la tempe du
patient, ol I'os du crane est le plus fin et le moins susceptible de géner la mesure. Par conséquent,

I'orientation et les déplacements de la sonde sont limités.

La plupart des problémes constatés proviennent de la géométrie de I'antenne utilisée. La disposition
linéaire des éléments de la sonde, combinée a une écoute passive de signaux relativement longs
occasionne une résolution axiale trop mauvaise pour pouvoir distinguer deux sources de cavitation sur
la méme image. L'utilisation d'une antenne avec des éléments répartis sur trois dimensions permet
généralement de pallier ces probléemes de résolution, comme l'illustre la Figure 56. Cette méthode
permet également d'imager des volumes plutot que des plans. L'utilisation d'antenne hémisphérique
s'est avérée efficace pour fournir des images de meilleure résolution avec un nombre égal ou inférieur

d'éléments’®.
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Figure 56 — Comparaison de la PCl a 0.5 MHz entre la sonde et une antenne possédant le méme nombre de
capteurs répartis aléatoirement sur I'hémisphére opposé au plan de tir pour 20 sources de cavitation
disposées aléatoirement dans le champ a -12dB. L'image restituée par I'antenne 3D est bien plus fidéle a la
position réelle des bulles que I'antenne linéaire.

Des méthodes de post-traitement spécialisée, comme I'utilisation d'algorithmes de reconstruction plus
performants dans ce contexte?, ainsi que des algorithmes de filtrage des signaux pour augmenter le

rapport signal sur bruit des signaux®®!, peuvent étre utilisés pour augmenter la qualité de la PCI.

Un obstacle considérable a la PCI, dont I'influence n'a pas été évaluée dans cette étude, est la rupture
d'impédance violente existant entre les tissus cérébraux et le crane. Le beamforming se repose sur une
vitesse du son homogeéne lors de la propagation des ondes, ce qui n'est pas le cas lors de la transmission
atravers un os. Il est possible que des fonctions de transferts acoustiques adaptées au crane de chaque
patient doivent étre calculées pour pouvoir distinguer passivement plusieurs sources de cavitation

dans le cerveau.
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IV.2. Localisation d'un nuage de cavitation a
I'aide de trois PCD

Il a été observé qu'une barrette d'imagerie linéaire ne permettait pas d'obtenir une cartographie de la
cavitation fiable dans le contexte du traitement SonoCloud. L'utilisation d'une antenne avec des
capteurs répartis sur trois dimensions permet d'obtenir de meilleures images. Néanmoins, la

conception et I'implémentation clinique d'un tel dispositif sont difficiles, et son co(t est élevé.

Une méthode de détection d'un nuage de cavitation dans un plan a partir des signaux regus par trois
PCD a été développée. Elle constitue une approche intéressante pour une résolution du probléme de
localisation en clinique, de par sa simplicité de mise en ceuvre et son co(it peu onéreux. Cette méthode
a été évaluée a la fois par simulations et expériences in vitro. Son extension au cas du traitement

SonoCloud est ensuite discutée.

Les résultats de cette étude ont fait I'objet d'une publication’® et d'un chapitre de la thése de doctorat

du Docteur Maxime Lafond”?. Ils sont résumés ici.

IV.2.1. Description de la méthode utilisée

Un foyer de cavitation (une bulle ou un nuage de bulles), apparenté a une source ponctuelle, est situé
dans le plan z = 0 aux coordonnées inconnues (x, y). De la méme maniére qu'a la partie précédente, il
est apparenté a une source ponctuelle, ce qui signifie que les ondes qu'il émet ont une propagation
sphérique. Il est supposé que les trois PCD utilisés sont également situés dans le plan z = 0. Chaque

PCD i est situé a une position connue du plan (x;, y;).

La distance 1;(x, ¥) parcourue par une onde émise par la source avant d'arriver au PCD i est exprimée

ainsi :

N = [ -0+ 0= (21)

L'écoute étant passive, le temps de vol entre la source et le PCD est inconnu, il est donc impossible de
mesurer 1;(x,y) directement. Néanmoins, grace a I'hypothese de propagation sphérique faite ci-
avant, les signaux enregistrés par les capteurs sont identiques aux signaux émis par la source, a une
constante multiplicative et un déphasage preés. Il est donc possible de calculer la différence de temps
de vol entre deux PCD grace a l'intercorrélation des signaux enregistrés''!, Dans la suite de ce

paragraphe, la différence de temps de vol entre le PCD i et le PCD 1 (choisi comme référence) a
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directement été convertie en distance par multiplication avec la célérité du son dans le milieu d'étude

et est notée ¢;.

Une premiére méthode de résolution possible est une trilatération classique des signaux recus. Il s'agit
de minimiser une fonction de co(t C (x, y) faisant intervenir les quantités €; mesurées et les distances

a la source de cavitation :

3
Cry)= Y In—n-el (22

i=2

Les deux termes de la somme étant élevés au carré, ils ne peuvent se compenser |'un l'autre. Les

coordonnées (x, y) retenues sont donc celles minimisant conjointement les deux termes.

Une deuxieme méthode de résolution analytique, basée sur l'intersection des courbes hyperboliques
définies par les différences de temps de vol des signaux, est également proposée. Elle a été décrite de
maniére approfondie par Chan et Ho®®. Elle est développée a partir de la relation suivante, qui est

admise :
€=1—n1 (23)
Il peut alors étre écrit :
(e +m)? =717 (24)

En développant cette équation avec la relation (21), on obtient le systéme d'équations suivant :
1 2 2 2 2 2 25
(g —x).x + (}’1_371')-3’:5[% +2ri€; + x7 + y1 — X{ _Yi] (25)

Ce systeme peut étre mis sous forme matricielle pour i = 2 et 3. Cela permet d'exprimer

analytiquement x et y en fonction de r;.

e I —x) 01— 3’2)]_1 & +ne+xi +yi =% —yi| g
Yo 210 —x3) (y1—y3) €5 +2re3 +xf +yi — x5 —y3

L'injection des relations ainsi obtenues dans I'équation (25) pour i = 1 permet de tomber sur une
simple équation quadratique en r;. L'unique solution positive de cette équation peut ensuite étre

réinjectée dans le systéme (26) pour trouver les coordonnées (x, y) de la source de cavitation.
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IV.2.2. Evaluation des méthodes de résolution par
simulations

La précision des deux méthodes de résolution est d'abord évaluée par simulation. 1 a 40 sources de
cavitation sont virtuellement réparties de maniére aléatoire dans un cube de 5 mm de c6té. Les signaux
de cavitation ont été synthétisés et propagés de la méme maniere que pour I'étude avec la sonde
échographique, mais a une fréquence fondamentale de 1 MHz. Chacune des raies de fréquence a été
aléatoirement ajusté a £ 6 dB. Un bruit blanc a -30 dB a également été ajouté pour simuler I'effet de
la cavitation inertielle. Les signaux ont ensuite été propagés jusqu'aux 3 PCD et un autre bruit blanc a

-30 dB a été ajouté pour simuler le bruit de mesure.

La précision des 2 méthodes de résolution a été évaluée en calculant la distance moyenne entre la

position retournée et la position des différentes sources de localisation.

IV.2.3. Validation expérimentale de la faisabilité de la
détection

Des expériences sont ensuite réalisées pour valider la méthode choisie (Figure 57). Dans une cuve
remplie d'eau dégazée, et dont le fond est tapissé d'absorbant, une antenne, composée de 3 PCD de
fabrication masion en PVDF (diamétre 10 mm) maintenus a la verticale, est déplacée dans le plan z =
0. La conversion analogique-numérique des signaux enregistrés par les PCD est assurée par un

oscilloscope (HD0O4024, Teledyne LeCroy) a une fréquence d'échantillonnage de 100 MHz.

Un amplificateur 128 voies (Hitachi-Aloka Medical) alimente un transducteur focalisé de 128 éléments,
fonctionnant a 1 MHz (diametre 148 mm, distance focale 120 mm, SP120, Japan Probe). La direction
de tir de ce dernier est confondue avec I'axe z, de sorte a ce que sa tache focale traverse le planz = 0.
Un nuage de cavitation est créé a la tache focale a I'aide d'une impulsion de 25 cycles avec un pic de

pression négative a 20.3 MPa.

Pour vérifier la taille et la reproductibilité du nuage de cavitation, une caméra ultra-rapide (32 kfps,
HyperVision HPV-2, Shimadzu) filme la région focale dans un plan orthogonal au plan z = 0. Elle est

déclenchée en méme temps que les impulsions ultrasonores.

L'enveloppe sous-harmonique a 0.5 MHz est extraite des signaux enregistrés et la méthode de
localisation est appliquée a cette enveloppe pour vérifier la précision de la localisation en fonction des

déplacements de I'antenne.
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Figure 57 — Dispositif expérimental. L'axe de la caméra est annotée en pointillés blancs. La tache focale du
transducteur est représentée par l'ellipse rouge. Les fleches bleues indiquent les directions de déplacement
de I'antenne. (D'aprés Lafond et al.”3)

La précision du dispositif a été évaluée dans I'eau et le blanc de poulet pour 7 positions différentes de
I'antenne. Elle est calculée comme la distance entre le centre du nuage de cavitation et les

coordonnées renvoyées par le systéme. A chaque position la précision est moyennée sur 3 impulsions.

IV.2.4. Résultats

Les résultats des simulations, illustrés en Figure 58 pour 20 sources de cavitation rayonnant
simultanément, montrent que les deux méthodes ont une précision moyenne équivalente (5 et 4 mm

pour la fonction de co(t et la solution analytique respectivement).

Néanmoins, la variabilité de la précision est beaucoup plus importante pour la fonction de co(t. Pour
cette raison et parce que la solution analytique est une méthode de résolution directe, et par

conséquent plus rapide, elle a été retenue pour les validations expérimentales.

CEuvre
protégée

Figure 58 — Evaluation numérique de la précision de localisation des deux méthodes. Sur la figure de gauche,
les projections dans le plan z = 0 de 20 sources de cavitation sont représentées par des ronds verts. Les PCD
sont marqués par des cercles noirs et la croix rouge représente la solution analytique calculée par le systeme.
Sur la figure de droite, les boites a moustache représentent la précision des deux méthodes de résolution
pour 1 2 40 sources. (D'aprés Lafond et al.”)

Le nuage de cavitation acquis grace a la caméra pendant les expériences in vitro avait des dimensions

de 7.2 mm selon I'axe z et 2.5 mm dans les autres dimensions (Figure 59) et s'est avéré reproductible.
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Figure 59 — Image du nuage de cavitation filmé par la caméra. (D'aprés Lafond et al.”3)

Les précisions de localisation dans I'eau et le blanc de poulet sont comparées aux précisions attendues
par simulations dans I'eau d'un nuage de 20 bulles réparties aléatoirement dans une zone ayant les
mémes dimensions que le nuage de cavitation, pour I'ensemble des 7 positions (Figure 60). La précision

moyenne de la localisation est située entre 2 et 4 mm pour les 3 cas de figure.
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Figure 60 — Précision de la localisation pour I'ensemble des 7 positions mesurée dans I'eau et le blanc de
poulet (a gauche) et évaluée par simulations (a droite). (D'aprés Lafond et al.”3)

IV.2.5. Discussion

Une méthode de localisation d'un nuage de cavitation dans un plan a l'aide de trois hydrophones a été
développée et validée expérimentalement. Elle permet le suivi d'un nuage de cavitation avec une
précision d'environ 2 mm, dans I'eau et dans des tissus. Elle possede des avantages considérables sur
la PCl, notamment parce qu'elle est moins coliteuse et moins encombrante (et par conséquent plus
facile a mettre en place dans un contexte clinique). Les applications d'un tel dispositif sont

nombreuses, car la cavitation ultrasonore est utilisée dans de nombreuses approches thérapeutiques.

La méthode proposée ne permet néanmoins que de détecter une unique source de cavitation et pas
de former une image. Son usage principal serait donc de vérifier que la cavitation a lieu au sein des
zones ciblées par la thérapie et non pas a la surface de la peau ou a l'intérieur de n'importe quelle
structure anatomique favorisant le développement de la cavitation. La qualité de cette méthode

nécessite par ailleurs d'étre évaluée in vivo. En effet, comme elle repose sur une hypothese de célérité
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constante des ondes pendant leur propagation, elle souffre des mémes problemes que la PClI cités plus

haut, a savoir un modéle de propagation méconnu et devant étre adapté au cas par cas.

La source de variabilité majeure de cette étude réside probablement dans le fait que le probléme est
considéré comme plan. Par conséquent les PCD sont apparentés a des points positionnées au centre
de leur surface active. L'intégralité de la surface des transducteurs est néanmoins susceptible de
recevoir de |'énergie acoustique, occasionnant des erreurs dans la mesure du retard de I'onde émise
depuis le centre du nuage de cavitation. Ce méme nuage est lui aussi un objet en trois dimensions et
les bulles cavitant a l'extérieur du plan de calcul émettent un signal biaisant les mesures. Ce
phénoméne peut expliquer pourquoi l'erreur de localisation est moins importante dans les tissus ex
vivo que dans l'eau : le nuage de cavitation étant plus contraint dans les tissus, son volume hors du
plan de mesure est moins important que dans I'eau et I'erreur s'en trouve donc réduite. Dans le cadre
d'un probléme de trilatération dans un plan, un minimum de 3 PCD est requis pour calculer une
solution. La qualité des résultats peut néanmoins étre améliorée avec ['utilisation de PCD
supplémentaires'®. Cela permettrait également la détection de la source dans un espace a trois
dimensions. Les deux méthodes de résolution présentées sont applicables avec n'importe quel nombre

de capteurs supérieur ou égal a trois.

Pour effectuer la translation de ce dispositif a I'écoute en clinique de I'OBHE par ultrasons, I'obstacle
le plus important est a nouveau la présence du crane, a travers lequel la vitesse des ondes est plus
importante. Les retards calculés sont donc biaisés en fonction de |'épaisseur de I'os a I'endroit ou le
PCD est positionné. Les tempes sont donc encore une fois des positions privilégiées pour deux des PCD,
du fait de leur faible épaisseur. Le troisieme PCD doit ensuite étre positionné dans le plan formé par le
centre des deux premiers PCD et le lieu supposé du foyer cavitation, ce qui ne privilégie pas
nécessairement une zone du crane dont I'épaisseur est faible. Un défi supplémentaire de |'utilisation
clinique d'une telle méthode, similairement a la PCl, est de connaitre la position relative des différents

PCD et de la tache focale entre eux. Cela peut étre réalisé par I'utilisation de cadre stéréotaxique ou

de dispositifs de suivi optique.

Dans le cas du SonoCloud, I'utilité de la méthode est amoindrie par le fait que le volume dans lequel
peut avoir lieu des événements de cavitation est important. Connaitre |'épicentre des différentes
sources de cavitation a par conséquent moins d'intérét, car l'information apportée est minime et ne
permet pas de corrélation entre la position de ces sources et les zones d'ouvertures ou d'effets
secondaires indésirables. Il a d'ailleurs été remarqué que calculer la valeur de la fonction de colt a
tous les endroits du plan de calcul ne permettait pas de dresser une image passive de cavitation fiable.
De plus I'augmentation de la taille du nuage peut causer des erreurs de localisation importante. Ces

observations sont illustrées par la Figure 61.
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Figure 61 — Imagerie de la cavitation dans un contexte de traitement SonoCloud (carré rouge) a l'aide de trois
PCD (carrés verts) pour 20 sources (cercles noirs) disposées aléatoirement dans le champ a -12 dB (contours
magentas) dans le plan de mesure. La fonction de colit a été calculée sur tout le plan de mesure puis
normalisée par la valeur maximum. La cartographie correspond a cette valeurs soustraite a 1, afin de
permettre une comparaison avec les images de PClI montrées dans la partie précédente. L'étoile bleue
symbolise I'épicentre des différentes sources et I'étoile magenta la solution renvoyée par I'algorithme. La
distance entre ces deux points dans cette configuration (erreur de mesure) est de 20.2 mm.

IVV.3. Conclusion concernant la localisation de la
cavitation dans le cadre d'un traitement
SonoCloud

Au cours de ce chapitre, la multiplicité des sources de cavitation dans le champ acoustique a été
étudiée, afin d'affiner la compréhension de l'influence d'un volume de cavitation relativement large

sur |'écoute et I'imagerie passives de la cavitation.

Dans un premier temps, la PCl a été évaluée par simulations et expériences a la sonde échographique
dans un contexte de traitement SonoCloud. Un simple algorithme de beamforming, avec pondération
des différentes sources a été utilisé. La sonde souffre d'une mauvaise résolution axiale. Plusieurs
facteurs influengant la résolution de I'image ont été mis en avant, tels que la fréquence utilisée pour
la reconstruction, I'orientation de la sonde par rapport au plan a imager, ainsi que les interférences
des différentes sources de cavitation entre elles. Il a été conclu qu'une sonde échographique

simplement posé sur la tempe des patients ne permettrait pas d'obtenir des images de I'activité de
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cavitation avec une résolution permettant de discerner les différentes sources et effectuer des
corrélations avec |'efficacité de 'ouverture. L'utilisation d'antenne de plus d'une dimension, avec une
répartition assez vaste des éléments autour du crane, ainsi que d'algorithmes de filtrage et de
reconstruction plus performants est préconisée. De la méme maniere que pour I'écoute passive de la
cavitation étudiée au chapitre précédent, la PCl serait plus facilement réalisable a |'aide d'impulsions
de thérapie plus courtes*. Cela permettrait de distinguer nettement les signaux émis par chacune des
sources de cavitation sans que ces derniers ne se superposent, et ainsi obtenir une meilleure résolution
axiale. L'influence des différentes structures anatomiques traversées par les ondes (inhomogénéités
de la vitesse du son dans les différents tissus et aberrations de propagation dues au crane) doit
également étre étudiée et prise en compte dans le modele de propagation pour assurer une

reconstruction correcte.

Dans un second temps, une méthode de localisation d'un nuage de cavitation dans un plan a I'aide de
trois PCD a été évaluée par simulation et validée a l'aide d'expériences in vitro et ex vivo. Cette
méthode est peu onéreuse et permet le suivi en temps réel d'un ensemble de sources contenues dans
un volume relativement restreint (environ 50 mm?3). Elle souffre cependant des mémes problémes que
la PCl dans un contexte d'écoute transcranienne. De plus, elle n'est pas transposable directement au
cas du SonoCloud, pour lequel la taille du volume contenant les sources de cavitation est

considérablement plus important, ce qui biaise grandement la localisation.

Dans un contexte d'OBHE transcranienne et focalisée, ces méthodes s'avérent utiles pour surveiller la
qualité de la focalisation pendant le traitement, rendue difficile par les distorsions et |'atténuation dues
au crane. Leur précision ne permet cependant pas un diagnostic précis de |'activité de cavitation dans
le champ acoustique du SonoCloud. Tout au plus, elles permettent d'encadrer assez largement la
position des maxima de cavitation. Une telle utilité est discutable dans le cadre de I'utilisation d'un
implant, olu le crane ne perturbe pas la propagation des ondes. L'information de localisation des
sources de cavitation apportée, si elle n'est pas plus précise, ne permet pas d'affiner la compréhension

du lien existant localement entre l'intensité de la cavitation et I'efficacité de I'OBHE.

La difficulté technique, I'encombrement et le colit de développement que représente I'utilisation en
clinique de ces méthodes sont importants. Dans le cas de la PCI, le dispositif d'acquisition est tres
encombrant. Pour les deux méthodes, un dispositif de suivi optique ou un axe stéréotaxique, ainsi
gu'une imagerie du cerveau des patients, sont obligatoires pour connaitre la position relative des
éléments d'écoute entre eux et par rapport aux structures anatomiques étudiées. La balance entre
avantages apportés par la localisation de la cavitation et complexification du traitement est pour le

moment trop déséquilibrée pour que ces systemes soient mis en place.
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Conclusion générale

La BHE est une protection naturelle du systeme nerveux central. Son étanchéité pose probléme dans
le cadre du traitement de plusieurs pathologies cérébrales, car elle limite le passage des médicaments
et les empéche d'atteindre des concentrations thérapeutiques dans les tissus du cerveau. L'exposition
a des ultrasons combinée a I'injection de microbulles dans la circulation sanguine permet néanmoins

de la perméabiliser temporairement, et d'améliorer I'efficacité des traitements médicamenteux.

Le premier chapitre de ce manuscrit est un état de I'art des recherches réalisées pour optimiser cette
méthode et affiner la compréhension du phénomene d'ouverture. Ces recherches ont lieu depuis plus
de dix ans, et la transition des essais précliniques a la clinique est aujourd'hui en plein essor. La
faisabilité de l'ouverture a beau avoir été démontrée chez I'Homme, son efficacité est encore
améliorable et de nombreuses zones d'ombre existent encore quant aux parameétres de traitement
optimaux et aux mécanismes entrant en jeu lors de l'ouverture. Le traitement est par ailleurs

compliqué par le crane que les ondes peinent a traverser.

Afin de contourner cette barriere, |'utilisation d'ultrasons focalisés de haute intensité est privilégiée,
et permet de concentrer |'énergie derriére I'os sans provoquer d'effets mécaniques et thermiques
indésirables dans les tissus. Cette approche souffre néanmoins d'un temps de traitement important et
de colts élevés, et requiert des systemes de surveillance de haute technologie a cause des distorsions
et de I'atténuation des ondes par le crane. Pour pallier ces problémes, la société CarThera a développé
une nouvelle approche de I'ouverture, grace a un dispositif implantable non focalisé : le SonoCloud.
Des méthodes de caractérisation des ouvertures réalisées en clinique avec cet implant ont été étudiées

et sont présentées dans ce manuscrit.

Dans le deuxieme chapitre, le volume d'ouverture de la BHE a été évalué indirectement par
observation d'une prise de contraste a I''lRM avec un agent de contraste ne traversant normalement
pas la barriere. Une méthode de quantification automatique du volume par traitement et comparaison
des images IRM réalisées avant et apres le traitement ultrasonore a été développée et validée. Au
terme de cette étude, il a été remarqué que la probabilité d'ouverture augmentait avec la pression
acoustique locale. Cette derniere ne permet néanmoins pas d'expliquer entierement le phénomeéne,
car les probabilités d'ouverture observées restent basses. La cavitation étant le mécanisme d'action
expliquant le mieux I'ouverture chez I'animal, il a été supposé que I'intensité de cavitation pendant un

traitement SonoCloud était corrélée a |'efficacité de I'ouverture.

Dans le troisieme chapitre, des données d'écoute clinique de la cavitation avec un simple capteur

mono-élément posé contre la tempe des patient ont été analysées. Des signaux caractéristiques d'une
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activité de cavitation ont été détectés pour l'intégralité des traitements, méme en l'absence
d'ouverture constatée sur l'image IRM. Il a donc été conclu que la cavitation n'était pas suffisante a
I'obtention d'une ouverture. L'analyse de I'amplitude des signaux n'a pas dévoilé de corrélation entre
I'ouverture et l'intensité de cavitation. Néanmoins, il a été supposé qu'il existait une incertitude
importante sur l'intensité réelle de la cavitation, notamment due au positionnement du capteur par
rapport au foyer de cavitation et a la valeur de transmission de I'os temporal de chaque patient. Afin
de quantifier l'incertitude due au positionnement, des essais in vitro ont été réalisés. Une méthode de
correction des amplitudes des signaux de cavitation, basée sur la sensibilité en réception théorique du
capteur par rapport a son positionnement, a été proposée et validée. Des simulations ont ensuite été
réalisées pour évaluer la variabilité des valeurs de transmission de I'os temporal humain. Des
échantillons de crane de cochon dont les valeurs de transmission étaient représentatives de cette
variabilité ont ensuite été utilisés in vitro, afin de quantifier l'incertitude des amplitudes des signaux
due a I'os temporal pendant les essais cliniques. Les différentes incertitudes quantifiées lors de ce
troisiéme chapitre ont été réalisées avec un unique foyer de cavitation. Le SonoCloud étant un implant
non focalisé, le volume du champ acoustique dans lequel une activité de cavitation est susceptible
d'étre déclenchée est important. Il a donc été supposé que les différents foyers de cavitation peuvent
interférer entre eux et constituent un biais supplémentaire dans I'évaluation des amplitudes des

signaux de cavitation enregistrés avec le capteur clinique.

Dans le quatrieme chapitre, des méthodes de localisation et de différenciation des sources de
cavitation ont été évaluées dans un contexte de traitement SonoCloud. L'imagerie passive de la
cavitation par beamforming avec une sonde échographique posée sur la tempe du patient a d'abord
été simulée. La résolution axiale du dispositif s'est avérée insuffisante pour localiser et différencier
plusieurs sources de cavitation au vu de la longueur des signaux de thérapie utilisés. Ce constat a
également été fait lors d'expériences in vitro. Une disposition des éléments d'écoute autour de la téte
(sur trois dimensions) a été proposée afin de pallier ce probléme. Une méthode de localisation d'un
nuage de cavitation a l'aide de trois capteurs a ensuite été évaluée et validée par simulations et
expériences in vitro. Cette méthode n'est malheureusement pas applicable dans le cas du traitement
SonoCloud, a cause de la longueur des signaux de thérapie et de I'importance du volume de la zone

dans laquelle les microbulles sont susceptibles de caviter.

Plusieurs méthodes ont été proposées afin d'améliorer la quantification et la localisation passives de
la cavitation, mais la difficulté technique, le colt et I'encombrement que représente leur mise en place
dans le cadre du traitement SonoCloud est pour le moment trop importante en comparaison avec les
bénéfices qu'elles apportent. D'autres travaux in vitro et in vivo doivent étre réalisés, afin de mieux
comprendre la relation entre I'activité de cavitation et la probabilité d'ouverture de la BHE, et d'affiner

la précision des méthodes de caractérisation de I'activité de cavitation dans un contexte clinique.
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