N
N

N

HAL

open science

Suivi par IRM de I’évolution des propriétés mécaniques
des tissus lors des ablations thermiques par ultrasons

focalisés

Karine Choquet

» To cite this version:

Karine Choquet. Suivi par IRM de I’évolution des propriétés mécaniques des tissus lors des ablations
thermiques par ultrasons focalisés. Médecine humaine et pathologie. Université de Strasbourg, 2023.

Frangais. NNT': 2023STRADO002 . tel-04083997

HAL Id: tel-04083997
https://theses.hal.science/tel-04083997
Submitted on 27 Apr 2023

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

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


https://theses.hal.science/tel-04083997
https://hal.archives-ouvertes.fr

Université

de Strasbourg

UNIVERSITE DE STRASBOURG MSi

ECOLE DOCTORALE MSII
Laboratoire ICube (UMR 7357), CNRS — Université de Strasbourg

TH ES E présentée par :
Karine CHOQUET

soutenue le : 24 janvier 2023

pour obtenir le grade de : Docteure de I’Université de Strasbourg

Discipline / Spécialité : Génie biomédical

SUIVI PAR IRM DE L’EVOLUTION DES
PROPRIETES MECANIQUES DES
TISSUS LORS DES ABLATIONS
THERMIQUES PAR ULTRASONS

FOCALISES

THESE dirigée par :

M. Afshin GANGI

RAPPORTEURS :

M. Jean-Luc GENNISSON

M. William Apoutou N’DJIN

AUTRES MEMBRES DU JURY :

Mme Elodie BRETON

INVITE :
M. Jonathan VAPPOU

Professeur des Universités - Praticien Hospitalier,
Hopitaux Universitaires de Strasbourg

Directeur de Recherche, CNRS, INSERM, BioMaps,
Université Paris Saclay

Chargé de Recherche, INSERM, LabTau, Lyon

Ingénieure de Recherche, CNRS, ICube, Strasbourg

Chargé de Recherche, CNRS, ICube, Strasbourg






Remerciements

Par ces quelques lignes, je tiens a exprimer toute ma reconnaissance aux nombreuses
personnes ayant participé de prés ou de loin a ce travail de these.

En premier lieu, j’adresse mes sincéres remerciements a Messieurs Jean-Luc Gennisson
et William Apoutou N’Djin pour m’avoir fait I’honneur de participer au jury de cette these. Je
vous remercie pour le grand intérét que vous avez porté a ce sujet, pour le temps consacré a la
lecture minutieuse de ce travail ainsi qu’a la rédaction trés détaillée du rapport de these.

Un grand merci au Professeur Gangi d’avoir accepté de diriger cette thése avec
beaucoup d’enthousiasme et de m’avoir ouvert les portes du service d’imagerie
interventionnelle du Nouvel Hopital Civil, ou j’ai pu m’initier a I’art de la cuisson aux HIFU
de la panna cotta suivie par IRM. Merci également a toute 1’équipe du mardi en charlotte et
Croc’s pour leur bonne humeur et ’accueil toujours sympathique qui nous était réservé.

Cette these n’aurait pu étre menée a bien sans I’encadrement de trés haute qualité dont
j’ai pu bénéficier. Il me tient & coeur de remercier chaleureusement Elodie et Jonathan pour
m’avoir intégrée au sein du projet pluridisciplinaire passionnant qu’ils portent depuis plusieurs
annees. Je tiens a souligner leur tres grande disponibilité et leur bienveillance a mon égard. Je
leur suis trés reconnaissante de m’avoir soutenue toutes ces années, au cours desquelles je me
suis sentie progresser sur le plan scientifique mais aussi méthodologique et humain. Ils m’ont
témoigné beaucoup de confiance et accordé I’indépendance dont j’avais besoin pour concilier
vie professionnelle et vie personnelle. Merci aussi a I’ensemble de la petite équipe de recherche
en imagerie interventionnelle pour les coups de pouce et conseils toujours pertinents : Paolo,
Simon, Kisoo et bien sir Anne et Ounay, pour leur énergie positive pétillante, pour les petites
sorties “entre filles” et toutes les discussions agréables que I’on a pu avoir et continue d’avoir
ensemble. J’ai hate de voir jusqu’ou vos projets vont vous porter.

Je tiens également a remercier mes collegues de la faculté de physique et d’ingénierie,
ou j’ai eu D'opportunité de réaliser au cours de ces 3 années une mission complémentaire
d’enseignement trés enrichissante. Un grand merci donc a Boris, Christian, Iréné, Alberto,
Fabien et Laurence pour tous ces partages d’expérience et de bonne humeur (méme si, en TP,
les nerfs sont parfois soumis a rude épreuve). J’en profite également pour remercier Lucile,
Amandine et Emeline du Jardin des sciences, porteuses du trés beau projet Femmes en sciences,
pour l’organisation de rencontres avec des collégiens et des lycéens auxquelles j’ai pris
beaucoup de plaisir & participer.

Cette thése n’aurait pas été ce qu’elle a ét¢ sans I’ambiance de travail trés agréable
instaurée au sein de 1’équipe RDH et du laboratoire ICube au sens large. Je tiens a ce titre a
remercier Michel et Bernard pour leur accueil dans cet environnement stimulant, propice a
I’épanouissement et aux discussions aussi riches que diverses (autour d’un bon thé et d’un carré
de chocolat comportant au minimum 70% de cacao). Cela n’aurait pas pu mieux se passer.

Je tiens a saluer ici tous les copains et copines de thése (petit coucou a I’intention de ma
marraine Maryléne pour ses messages réconfortants et toujours trés droles), du labo et
d’ailleurs; de la chorale du Stift, du théatre, du Musée Vodou, du SUAPS ou encore de Pdle
Sud, avec qui j’ai partagé des moments trés forts au cours de cette expérience strasbourgeoise
riche : Fadi, Anne, Ounay (et oui, encore!), Natacha, Manon, Mayliss, Gaélle, Aude, Thibault,



Loic (“T’as préparé un truc pour le cours de musique de ce soir ? - Heu...”), John, Benoit (“Café
?), Maciej, Arda, Argheesh, Marc et Adam pour les parties de ping-pong/babyfoot endiablées
(et la relecture du chapitre 1), Guiqiu (les tomates sont en fait des “kakis rouges venus de
I’ouest”), Jorge, Eléonore, Léo, Thibaut... Bonne continuation a tout ce joyeux petit monde !

Enfin, je tiens a remercier trés sincerement et chaleureusement ma famille et mon
compagnon pour leur soutien inconditionnel malgré la distance et pour tous ces moments
précieux passes ensemble.



Résume

Les ablations thermiques par ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU en anglais,
pour High Intensity Focused Ultrasound) représentent des techniques thérapeutiques
innovantes et prometteuses du fait de leur capacité unique a délivrer un traitement localisé de
manicre non invasive et non ionisante. Afin d’évaluer I’efficacité du traitement en temps réel
tout en garantissant la sécurité de la procédure, la thérapie HIFU nécessite un monitoring précis
de la destruction tissulaire. L’une des méthodes les plus précises pour assurer ce suivi est la
thermométrie IRM, permettant d’obtenir une cartographie en temps réel de la variation de
température des tissus. Cependant, les limitations de la thermométrie IRM, notamment son
caractére relatif, sa sensibilité & de multiples sources d’erreur ainsi que le fait que la température
soit un indicateur instantané de 1’ablation, appellent au développement de biomarqueurs
complémentaires. Les ablations thermiques étant également associées aux variations des
propriétés mécaniques des tissus, celles-ci peuvent a ce titre étre considérées comme de tels
biomarqueurs, témoignant des dommages thermiques permanents subis au cours de la
procédure. Lors de ce travail de thése, nous avons développé pour cela une méthode s’appuyant
sur la force de radiation ultrasonore et I’encodage par IRM de 1’onde de cisaillement se
propageant a partir du foyer ultrasonore. Cette approche permet 1’estimation de 1’¢lasticité
moyenne le long de rayons sélectionnés dans la tache ARFI, en prenant en compte la viscosité
estimée au point focal, sans compromettre I’obtention des cartes de température pendant le
traitement HIFU. Cette méthode a été caractérisee sur des fantdmes calibrés et a été par la suite
utilisée pour le suivi d’ablations in vitro et in vivo. Elle a permis de suivre 1’évolution de
I’¢lasticité locale dans des tissus anisotropes, et pose la question du suivi de 1’évolution de la
viscosité des tissus pendant les ablations HIFU.

Mots-clefs : ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU), ablations thermiques, imagerie par
résonance magnétique (IRM) interventionnelle, monitoring, élastographie, IRM de la force de
radiation ultrasonore (MR-ARFI)



Abstract

High Intensity Focused Ultrasound (HIFU) thermal ablation is an innovative and
promising therapeutic technique relying on the unique ability of HIFU to deliver localized
treatment in a non-invasive and non-ionizing manner. In order to be safe and effective, HIFU
therapy requires precise monitoring of the tissue destruction. One of the most accurate
monitoring methods is Magnetic Resonance (MR) thermometry, which provides real-time
mapping of tissue temperature variation. However, the limitations of MR thermometry,
including its relative nature, its sensitivity to multiple sources of error, and the fact that
temperature is an instantaneous indicator of ablation, call for the development of
complementary biomarkers. Thermal ablations are also associated with variations in the
mechanical properties of the tissues and can therefore be considered as biomarkers of
permanent thermal damage. In this thesis work, we developed a method based on the acoustic
radiation force and the encoding of the shear wave propagating from the ultrasound focus in the
MR phase images. This approach provides the estimation of the mean elasticity along radii of
the focal spot, taking into account the viscosity estimated at the focus, without compromising
the monitoring with temperature maps during the HIFU treatment. This method was
characterized on calibrated phantoms and was subsequently used to monitor HIFU ablations in
vitro and in vivo. The evolution of the local elasticity was monitored in anisotropic tissue, while
the viscosity of tissue was found to also vary as a consequence of HIFU ablation.

Key-words: High Intensity Focused Ultrasound (HIFU), thermal ablations, interventional
Magnetic Resonance Imaging, monitoring, elastography, Magnetic Resonance-Acoustic
Radiation Force Impulse (MR-ARFI)
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Abréviations

1D : a1 dimension
2D : a2 dimensions
HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) : ultrasons focalisés de haute intensité

ARFI (Acoustic Radiation Force Impulse imaging): imagerie de la force de radiation
ultrasonore

IRM : imagerie par résonance magnétique nucléaire

MR-ARFI (Magnetic Resonance — Acoustic Radiation Force impulse Imaging) : IRM de la
force de radiation ultrasonore

ERM : élastographie par résonance magnétique

GRE : séquence écho de gradient

EPI (Echo Planar Imaging) : imagerie d’écho planaire

MSG (Motion Sensitizing Gradient) : gradients d’imagerie sensibilisés au mouvement
TE : temps d’écho

TR : temps de répétition

PRFS (Proton Resonance Frequency Shift) : décalage de la fréquence de résonance magnétique
du proton



Introduction générale

Les procédures minimalement invasives ont révolutionné la pratique chirurgicale en offrant
un meilleur confort pour les patients et des effets secondaires moins lourds. Parmi celles-ci, les
ablations thermiques guidées par 1’image occupent désormais une place significative dans le
traitement des tumeurs solides. Les ablations thermiques par ultrasons focalisés de haute intensité ou
HIFU (High Intensity Focused Ultrasound en anglais) constituent une technique thérapeutique
innovante du fait de la capacité unique des HIFU a délivrer un traitement ciblé et de maniere non
invasive.

L’une des problématiques majeures récurrentes associées aux ablations thermiques HIFU est
le monitoring de la thérapie, incluant a la fois 1’évaluation en temps réel de I’efficacité de la procédure
et la garantie de la sécurité du patient. Le praticien doit en effet s’assurer que les tissus pathologiques
ont été traités dans leur intégralité tout en préservant 1’intégrité des tissus sains avoisinants.
Conventionnellement, ces thérapies sont monitorées par une modalité d’imagerie — imagerie
ultrasonore ou par résonance magnétique (IRM) — permettant d’une part de planifier 1’intervention,
et d’autre part, de vérifier I’action de ce traitement au cours de l'intervention : on parle d’imagerie
interventionnelle. La méthode de suivi la plus précise est actuellement la thermomeétrie par IRM, qui
permet de cartographier quantitativement 1’élévation de température au sein des tissus en temps réel.
Cependant, les limitations de la thermométrie IRM, notamment son caractere relatif, sa sensibilité a
de multiples sources d’erreur ainsi que le fait que la température soit un indicateur instantané de
I’ablation, appellent au développement de biomarqueurs complémentaires.

Dans ce contexte, 1’altération des propriétés mécaniques tissulaires induite par les thérapies
thermiques constitue un biomarqueur intéressant — puisque permanent — de la destruction des cellules
pathologiques, qu’il est possible d’étudier par €lastographie. Cet enjeu fait I’objet de ce travail de
these, dont I’objectif a été de développer une méthode de suivi par IRM des thérapies par HIFU, via
la mesure des variations des propriétés mécaniques induites dans les tissus. Le développement et
’utilisation de méthodes d’élastographie pour le monitoring de telles procédures en radiologie
interventionnelle est au coeur du travail de recherche mené par I’équipe Robotics, Data & Healthcare
(RDH) du laboratoire ICube et le service d’imagerie interventionnelle de Strasbourg depuis 2013,
dans lequel s’inscrit ce travail de thése.

La structure proposée dans cette thése est la suivante. Aprés avoir introduit le contexte des
thérapies thermiques par HIFU, ainsi que les principales méthodes de suivi de ces procédures par
I’imagerie a travers les concepts centraux de thermométrie et d’élastographie (Chapitre 1), les
principes et limites de la méthode retenue dans le cadre de la présente étude sont présentés dans le
Chapitre 2. Le Chapitre 3 traite de 1’extension de cette méthode a la mesure de la viscoélasticité et
de I’anisotropie des tissus mous biologiques. Le Chapitre 4 présente les resultats expérimentaux de
monitoring d’ablations HIFU réalisées in vitro et in vivo. Enfin, une discussion et des pistes
d’amélioration sont proposées dans le Chapitre 5.
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Chapitre 1

Introduction au monitoring des thermo-
ablations HIFU par IRM

Les procédures minimalement invasives ont révolutionné la pratique chirurgicale en offrant un
meilleur confort pour les patients et des effets secondaires moins lourds. Parmi celles-ci, les ablations
thermiques guidées par I’image occupent une place désormais significative dans le traitement des
tumeurs solides. Les ablations thermiques par ultrasons focalisés de haute intensité ou HIFU (High
Intensity Focused Ultrasound en anglais) présentent 1’avantage d’étre non invasives. Ces thérapies
sont conventionnellement monitorées par une modalité d’imagerie — imagerie ultrasonore ou par
résonance magnétique (IRM) — permettant d’une part de planifier I’intervention, puis de Vérifier
I’action de ce traitement au cours de l'intervention : on parle d’imagerie interventionnelle. Cet enjeu
fait I’objet de ce travail de these, dont 1’objectif est de proposer de nouvelles méthodes de suivi par
IRM des thérapies par HIFU, via notamment la mesure des variations des propriétés mécaniques
induites dans les tissus.

Ce premier chapitre a pour objectif d’introduire le contexte des thérapies thermiques par
HIFU, ainsi que les principales méthodes de suivi de ces procédures par 1’imagerie a travers les
concepts de thermomeétrie et d’¢élastographie, au centre de ce travail de thése.
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1. Thérapies par ultrasons focalisés de haute intensité

1.1. Introduction et définitions

Les therapies par ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU en anglais pour High Intensity
Focused Ultrasound) désignent un ensemble de techniques émergentes de traitement non invasif et
localisé, délivré par des ondes ultrasonores. Elles associent deux dispositifs : un transducteur
ultrasonore HIFU pour effectuer la thérapie, et une modalité d’imagerie faisant office de systeme de
planification et de suivi de la procédure.

Les ultrasons sont des ondes mécaniques longitudinales qui se propagent par vibration de la
matiére a une fréquence comprise entre 20 kHz et 1 GHz (Figure 1). Ces ondes correspondent a des
variations de pression (série de compressions/dilatations) des milieux traversés, se transmettant de
proche en proche grace aux forces de liaisons intermoléculaires. Les ultrasons sont depuis longtemps
utilisés pour I’imagerie diagnostique médicale de par leur facilité d’utilisation et I’innocuité de tels
examens dans la limite de certaines pressions et intensités acoustiques. Cependant, les ultrasons
utilisés a de plus hautes pressions/intensités ont le potentiel d’interagir physiquement
significativement avec les tissus biologiques, et c’est précisément cet effet qui est recherché lors des
thérapies ultrasonores.
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Figure 1 — lllustration de la propagation d’une onde ultrasonore unidirectionnelle dans
I’air.

Sont donnés ci-dessous les paramétres permettant de caractériser la propagation des ondes
ultrasonores dans un tissu biologique. Ces définitions sont utilisées dans la suite du mémoire.

e lamasse volumique (o) en kg/m® : masse par unité de volume du tissu traversé par les ultrasons

e la pression acoustique (p) en Pa : elle peut étre reliée a I’amplitude de I’onde définie comme
la variation de la pression Ap par rapport a la pression d’équilibre po. Les pressions induites
localement dans le milieu par HIFU sont de 1’ordre du MPa.
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e lacélérité (c) en m/s : vitesse de propagation de 1’onde dans le milieu. ¢ est de I’ordre de 340
m/s dans I’air, 1500 m/s dans les tissus contenant de I’cau et peut atteindre 4000 m/s dans les
0s. Célérité, longueur d’onde et fréquence sont reliées par la relation :

c= Af Equation 1

e I’impédance acoustique (Z) en kg.m2.s? : résistance du milieu & la propagation d’une onde
ultrasonore (analogie ultrasonore de 1I’indice de réfraction en optique). Elle relie la variation
de pression acoustique Ap (cause) et la vitesse particulaire v (effet) par la relation :

A : .
Z= md Equation 2
v
En faisant I’approximation d’une onde plane,
Z = gc Equation 3

, 0l ¢ correspond & la célérité de I’onde. A titre d’exemple, I’air a une impédance acoustique trés
faible (meilleure pénétrabilité des ondes ultrasonores dans 1’air) comparé a 1’eau, la graisse, le sang
ou les muscles.

e [I’intensité acoustique moyennée dans le temps (I) en W/cm? : énergie acoustique moyenne
traversant perpendiculairement une unité de surface S par unité de temps. En écrivant la
puissance moyenne Py :

P 2 2 } )
= ﬂ = ﬂ Equation 4

= 2=
S 20c 2Z

Ce parameétre est donc lié & la quantité d’énergie transportée par I’onde et susceptible de se

déposer dans le tissu.

e [’atténuation acoustique a représente la perte d’énergie de 1’onde acoustique lorsqu’elle
traverse un milieu donné. L’atténuation est le résultat de la contribution de 1’absorption
acoustique a, et de la diffusion ay.
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1.2. Transducteurs ultrasonores

En pratique, les ondes impliquées dans la thérapie HIFU sont émises par des transducteurs
ultrasonores, assemblage d’une ou plusieurs cellules piézo-électriques. Soumises a une polarisation
électrique, ces cellules convertissent un signal électrique sinusoidal en une oscillation mécanique
(phénomene de piézo-électricité inverse), a 1’origine de 1’onde ultrasonore (Dillenseger and
Moerschel, 2009).

Pour que I’énergie de I’onde se concentre sur la zone a traiter, les ultrasons doivent étre focalisés
afin d’affecter les tissus cibles sans endommager les tissus environnants, ce qui explique la forme
concave que possedent la majorité des transducteurs HIFU.

Transducteur HIFU

Profil spatial du champ de
pression acoustique

Figure 2 — Illustration de la focalisation obtenue par la concentration de I’énergie ultrasonore
générée par un transducteur HIFU concave de demi-ouverture A et de focale F. La
représentation des profils de pression obtenus dans la tache focale fait typiquement apparaitre
un lobe central principal et des lobes secondaires.

Pour un transducteur de forme sphérique, la tache focale a la forme typique d’un cigare ou grain
de riz dont les dimensions dépendent de la longueur d’onde X, de la demi-ouverture A du transducteur
et de sa distance focale F (Figure 2), tel que :

F F .
~)— et L ~7A(=—)? Equation 5
b~ Ay f

[ correspond a la largeur (résolution latérale) et L a la longueur (résolution axiale) de la tache
focale, déterminées pour une atténuation de -6 dB (O’Neil, 1949). En pratique, les dimensions
caractéristiques de la tache focale sont typiquement de ’ordrede I mm <[ <3mmet8mm<L <
15 mm (Kennedy, 2005).

Les transducteurs HIFU se distinguent par leurs formes, leur mode d’application (endo ou
extracorporelle) et le nombre d'éléments qui les composent. Sur ce dernier aspect, ils peuvent étre
classés en 2 grandes familles. La premiére regroupe les transducteurs sphériques mono-élément, pour
lesquels la focalisation est purement géométrique (Figure 3). Pour optimiser le contréle de la distance
focale et de la largeur du faisceau, ces transducteurs peuvent étre équipés de lentilles acoustiques
(Tarrazo-Serrano et al., 2019) capables de focaliser les ultrasons de la méme maniére que les lentilles
optiques focalisent la lumiere (Figure 4).
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Figure 3 — Transduceur HIFU sphérique mono- Figure 4 — Lentille acoustique en
élément (Imasonic — France). bioplastique PLA (acide polylactique),
d’aprés (Tarrazo-Serrano et al., 2019).

La seconde famille rassemble les transducteurs multi-éléments a réseau phasé (Figure 5).
Dans ces dispositifs, I’amplitude et la phase de chaque cellule émettrice peuvent étre controlées
individuellement pour que les ondes émises arrivent en phase au point désiré, par le phénoméne
d’interférences. Cela offre a la fois la possibilité de contrdler la largeur du faisceau ultrasonore, et de
déplacer électroniquement le foyer ultrasonore verticalement ou horizontalement par rapport au
réseau. Hormis leur colt plus élevé comparé aux transducteurs monoéléments, I’inconvénient de ce
genre de dispositif est d’induire la présence de lobes supplémentaires dans le faisceau ultrasonore, di
a la répartition spatiale réguliére des émetteurs sur la surface du transducteur, jouant le réle d’un
réseau de diffraction. Ces lobes émis hors axe sont indésirables car ils risquent de chauffer des tissus
non ciblés par la thérapie. Pour limiter cet effet, une des solutions est de répartir aléatoirement les
éléments du transducteur (Hynynen and Jones, 2016).

I
elt 56 ==
/\/ Y PCB: 1MHz @3

\ .
elt1 \ /
\J LY '\ /’/
Y,
7,

Figure 5 — Transducteur HIFU a 56 éléments (répartition aléatoire), disponible au sein du
laboratoire 1Cube.
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Pour assurer une transmission optimale des ultrasons dans 1’organisme (par continuité de
I’impédance acoustique), et également pour evacuer la chaleur résiduelle générée dans le transducteur
en raison de la conversion imparfaite de 1’énergie électrique en énergie acoustique, le transducteur
HIFU doit étre en contact avec de I'eau, si besoin constamment refroidie. L’cau est également dégazée
pour éviter toute formation de bulles d'air sur le trajet ultrasonore, les interfaces tissu mou/air
(variations brutales d’impédance acoustique) étant susceptibles d’affecter 1a transmission des ondes
dans le milieu. Le transducteur peut étre soit immergé directement dans I'eau, soit placé en contact
avec une cape en latex remplie d'eau dégazée. L’cau agit ainsi a la fois de milieu de couplage
acoustique et de puits thermique pour la chaleur.

1.3. Effets biologiques des thérapies par HIFU

Les thérapies par HIFU emploient des faisceaux ultrasonores qui pénétrent le corps humain et
sont focalisés sur un point cible afin de déposer de I'énergie ultrasonore dans les tissus de facon
localisée. La focalisation de ces ondes ultrasonores de haute énergie (intensité | de I’ordre de 100 a
10 000 W/cm? (Hynynen and Jones, 2016)) a pour effet d’induire divers effets biologiques,
typiquement thermiques ou mécaniques. A titre de comparaison, en imagerie ultrasonore, les
intensités acoustiques utilisées sont de I'ordre de 10 a 100 mW/cm2, Les effets biologiques pouvant
apparaitre au-dessus de 1 W/cm?, il n’y a théoriquement pas d’effets biologiques en échographie.
Dans ce travail de these, nous nous focaliserons essentiellement sur les effets thermiques, résultant
de I’absorption de I’énergie acoustique par le tissu, induisant un échauffement localisé. Ces effets
sont généralement obtenus par des expositions a rapport cyclique élevé (voire des tirs ultrasonores en
mode continu). A I’inverse, les effets mécaniques sont généralement obtenus par des expositions a
rapport cyclique trés bas (pulses ultrasonores tres brefs). Les effets mécaniques, allant de la
perméabilisation cellulaire pour la délivrance localisée de médicaments a la destruction mécanique
des tissus par onde de choc, sont extrémement prometteurs et font 1’objet de recherches intenses dans
la communauté des ultrasons thérapeutiques (Hynynen and Jones, 2016; Lentacker et al., 2014).

Les effets biologiques des ultrasons de haute intensité et notamment leurs capacités de destruction
tissulaire ont été rapportés deés les années 1920 par les travaux fondateurs du physicien francais Paul
Langevin et des chercheurs américains Robert Wood et Alfred Loomis. Les HIFU ont été exploités
pour la premiéere fois dans les années 1940 pour I'ablation de tissus cérébraux, évaluée chez I’animal
(Lynn and Putnam, 1944). Depuis lors, la thérapie HIFU a été envisagée comme une modalité de
traitement non invasif des tissus pathologiques pouvant étre situés en profondeur dans le corps.

Les effets thermiques résultent donc de I’échauffement par absorption des tissus ciblés par la
thérapie, i.e. la conversion d’une partie de 1’énergie ultrasonore en chaleur au cours de la propagation
des ondes ultrasonores dans un milieu biologique. Ce chauffage de type visqueux se produit par le
biais des oscillations du champ de pression acoustique provoquant la vibration et la rotation (friction
mécanique) des molécules constituant le milieu (Ter Haar and Coussios, 2007).
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Températures Durée d’application Effet

plusieurs dizaines de | Zone d’hyperthermie dite « douce » (Mild
minutes Hyperthermia)
Zone de coagulation des tissus : dessiccation
(élimination de I’eau) et rétraction des tissus
50°C<T<95°C quelques secondes par dénaturation (perte de leur fonction) des
protéines et du collagéne indispensables aux
processus de cicatrisation
quelques dixiemes Zone d’ébullition et de volatilisation des
de seconde tissus

41°C<T<45°C

T>100°C

Tableau 1 — Action de la chaleur et des temps d’exposition sur les tissus biologiques. Source :
(Souris, 2011).

Au-dela de 41°C, les dommages subis par les tissus dans la tache focale deviennent irréversibles
si I’¢élévation de température est maintenue suffisamment longtemps (Tableau 1). L’élévation
modérée de température (T < 45 °C) dans les tissus biologiques est appelée hyperthermie douce,
parfois hyperthermie par abus de langage. Initialement développée pour le traitement direct de tissus
tumoraux mais impliquant des durées de traitement trés longues, I'hyperthermie douce est
actuellement utilisée comme un adjuvant a la radiothérapie” ou & la chimiothérapie (Kok et al., 2020;
Zhuetal., 2019). Il a aussi été démontré qu’elle pouvait stimuler la réponse immunitaire (Bull, 2018).
Plusieurs études intéressantes rapportent la contribution récente de 1’hyperthermie HIFU a
I’activation de nanoparticules thermosensibles encapsulant des médicaments, par exemple des
liposomes' sous forme de gélules congues pour fondre a partir de 42 °C (Griill and Langereis, 2012).

.‘5&' YT
HIFU

Figure 6 — Illustration de 1’activation par hyperthermie douce par HIFU de liposomes
thermosensibles pour la délivrance localisée de médicaments, source (Grull and Langereis,
2012).

* La radiothérapie regroupe un ensemble de traitements locorégionaux du cancer, consistant a détruire les cellules
canceéreuses en utilisant des rayonnements ionisants ciblés.
T Liposome : vésicule sphérique composée d’une ou plusieurs bicouches concentriques de phospholipides (lipides
constitués d’une téte hydrophile et de 2 queues hydrophobes)
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Avec des doses d'énergie plus élevées (T > 50 °C), un état de mort cellulaire (apoptose” ou
nécrose’) peut étre induit dans les tissus pathologiques par coagulation thermique (Sapareto and
Dewey, 1984; Yarmolenko et al., 2011), principe sur lequel reposent les ablations thermiques (Figure
7).

Celulles saines

1. Pré-ablation

2. Ablation HIFU

dénaturées

— ——— Membranes des cellules
Juxtaposition des j
lésions

Mort des cellules par nécrose thermique

4% -
Région [~ C
2 A ellules
DECrosee nécrosées

3. Post-ablation

b FOCUSED
4@ ULTRASOUND
FOUNDATION

|

Figure 7 — Illustration des mécanismes d’action des ablations thermiques HIFU, d’aprés la
FUS Foundation. Pour détruire des structures de taille importante, les lésions individuelles
peuvent étre multipliées de fagon a étre juxtaposées afin de couvrir I'ensemble du volume cible
(technique du balayage focal). Une fois la Iésion thermique réalisée, les résidus sont
progressivement éliminés par I’organisme.

Plusieurs procédures HIFU ont a ce jour intégré la routine clinique (Bachu et al., 2021) et sont
indiquées notamment pour 1’ablation thermique des fibromes utérins (tumeurs non cancéreuses qui
se développent sous forme de nodules au niveau de la paroi de 1’utérus), le traitement du cancer de la
prostate, des tumeurs osseuses ou encore des tremblements essentiels ou tremblements Parkinsoniens
(ablations thermiques intracérébrales thérapeutiques). Leur extension a d’autres nombreuses
affections (épilepsie, dépression, troubles obsessionnels compulsifs, tumeurs du sein, du rein, du foie,
...) est a I’étude et fait dans certains cas déja 1’objet d’essais cliniques (White et al., 2022).

* Apoptose : processus naturel de mort cellulaire programmée. Suite a 1’autodestruction des cellules, les fragments
résiduels sont éliminés par phagocytose.
T Nécrose : phénoméne pathologique conduisant & la mort précoce et non programmée d’un tissu en réponse a une
agression (structurale, chimique...), provoquant généralement une réaction inflammatoire.
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Traitement du
fibrome utérin

Transducteur
HIFU

Figure 8 — Illustration du traitement du fibrome utérin par thermo-ablation HIFU guidée par
IRM (systéme Exablate Body, Insightec, Israél - source https://insightec.com). Dans le tunnel
IRM, la patiente allongée sur le ventre est positionnée sur un transducteur HIFU inclus dans la
table IRM, permettant en quelques heures de produire une série de tirs juxtaposés pour couvrir
I’ensemble du volume a ablater.

et un systéme de

okdiss lment\
1

Figure 9 — Illustration de la plateforme d’imagerie IRM équipée d’un casque stéréotaxique
intégrant un transducteur HIFU et un systeme de refroidissement (Systéme Exablate Neuro,
Insightec, Israél - source https://insightec.com) pour le traitement des tremblements essentiels
et Parkinsonniens.

Il existe a I’heure actuelle de nombreux dispositifs cliniques marqués CE et/ou approuvés par la
Food and Drug Administration (FDA) pour réaliser des ablations HIFU guidées par I’imagerie.

Description du Produits commercialisés L S
. o . ) Application Alternative a
dispositif Entreprise associée
Sonalleve MR-HIFU, Ablation thermique des Myomectomie,
Profound Medical (Canada) fibromes utérins; hystérectomie;
Table IRM / Philips (Pays-Bas) Traitement des Radiothérapie ou
intégrant un Exablate Bod métastases osseuses traitement
transducteur HIFU . ) Y (palliatif); des tumeurs médicamenteux;
Insightec (Israél) / GE . , L .
. primaires de 1’os Chirurgie/Ablations
Healthcare (E.-U.) . )
(curatif) percutanées
Sonde endorectale Focal One, Prostatectomie;
EDAP TMS (France) Radiothérapie
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Exablate Prostate,

Insightec (Israél) Ablation thermique

(endorectale) de la

Sonablate,, prostate
Focus Surgery, (E.-U.)
Son(lje Tulsa PRO, Ablatlor? thermique Prostatectomie;
transuretrale Profound Medical (Canada) (transurétrale) de la Radiothérapie
compatible IRM prostate P

Thyroidectomie,
traitement a 1’iode

Console et sonde

) ) Ablation thermique des
d’imagerie

Echopulse, nodules thyroidiens

ultrasonore couplée ) radioactif
\ Theraclion (France) X -
a un transducteur Ablation thermique des Chirurgie
HIFU fibroadénomes du sein
Thermo-lésions
Casque cérébrales Interventions
stéréotaxique Exablate Neuro, Insightec | thérapeutiques ciblées médico-
intégrant un (Israél) / GE Healthcare dans le thalamus, chirurgicales ;
transducteur HIFU (E.-U.), Siemens hypothalamus et Craniotomie ;
et un systéme de Healthineers (Allemagne) pallidum pour le Stimulation
refroidissement traitement des troubles | cérébrale profonde

neurologiques

Tableau 2 — Quelques exemples de dispositifs cliniques commerciaux pour la thermo-ablation
HIFU guidée par I’IRM (bleu) ou I’imagerie ultrasonore (orange).

1.4. Avantages et défis majeurs

La place de cette technologie est croissante du fait de ses nombreux avantages sur les
techniques de traitement plus classiques telles que la chirurgie, la chimiothérapie ou la radiothérapie.
En effet, les thérapies thermiques par HIFU permettent une destruction ciblée des tumeurs de fagon
non invasive, limitant considérablement le risque de développer une infection post-opératoire. Elles
ne nécessitent qu’une courte hospitalisation ou bien sont réalisées en ambulatoire. Ces procédures
exploitent les effets biologiques issus de I’interaction des tissus avec des ondes mécaniques ; elles
sont donc non ionisantes et peuvent étre a ce titre répétées sur un méme patient si nécessaire, en cas
de tumeur récidivante par exemple. Les thérapies par HIFU sont ciblées et permettent de préserver
I’intégrité des tissus environnants (sein, utérus, thyroide, prostate...) lorsque cela est possible,
limitant les altérations aussi bien sur le plan fonctionnel que psychologique pour les patients. Les
thermo-ablations par HIFU constituent également une alternative pour les personnes qui ne sont pas
candidates a la chirurgie en raison de leur age, d’une comorbidité ou de 1’étendue de la pathologie.

Les effets secondaires typiques peuvent impliquer des bralures cutanées superficielles a
I’endroit ou a été positionné le transducteur. Comme toute intervention médicale, des complications
transitoires peuvent s’ensuivre telles que : fatigue, douleur ressentie au niveau de la région de
I’ablation, nausee, vomissements, problémes urinaires ou encore dysfonctionnements érectiles dans
le cas du traitement du cancer de la prostate.

Malgré son grand potentiel, I'utilisation des ablations HIFU reste limitée, en premier lieu en raison
de nombreux défis technologiques majeurs qui doivent encore étre releves, parmi lesquels :

e Lacompensation des mouvements physiologiques, tels que la respiration ou les mouvements
cardiaques, est I'une des difficultés essentielles a résoudre pour le traitement des organes en
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mouvement, le foyer devant suivre précisément la région a traiter pour éviter tout dommage
indésirable aux tissus sains environnants.

e La distribution de température doit étre maitrisée. Celle-ci évolue de maniere tres complexe
in vivo en raison de I'inhomogeénéité des tissus biologiques, particulierement dans les zones a
forte perfusion, au niveau des interfaces acoustiques (tissus mous/o0s, air/tissus mous ...) OuU
encore en présence de structures comme les 0s, absorbant fortement 1’énergie ultrasonore et
pouvant produire des Iésions secondaires indésirables.

e La survenue de potentiels effets de cavitation, pouvant provoquer une défocalisation du
faisceau ultrasonore et causer des dommages aux tissus sains environnants.

e L’une des problématiques récurrentes majeures associées aux ablations thermiques par HIFU
est le monitoring de la thérapie, une notion englobant a la fois 1’évaluation en temps réel de
son efficacité et la garantie de la sécurité du patient (Geoghegan et al., 2021). Plusieurs
solutions plus ou moins empiriques/quantitatives existent a I’heure actuelle, comme la mesure
de I’échogénéicité lors des ablations guidées par imagerie ultrasonore (Vaezy et al., 2001). La
méthode la plus précise demeure cependant la thermométrie par IRM, qui permet de
cartographier quantitativement 1’¢lévation de température au sein des tissus, de manicre
précise et en temps réel. Ce travail de thése s’inscrivant dans le suivi des thérapies HIFU par
IRM, I’utilisation de la thermométrie pour le monitoring des ablations thermiques est détaillée
dans la partie suivante.

2. Monitoring des ablations HIFU par thermométrie IRM

La température est un parametre physique fondamental qui peut renseigner indirectement sur I'état
biologique des différents organes et tissus. La détermination précise de la température des tissus est
fondamentale pour le suivi de différentes procédures médicales interventionnelles telles que les
traitements par hyperthermie et les ablations thermiques. Dans cette partie, nous présentons en
premier lieu les phénomeénes physiques d’hyperthermie dans les tissus biologiques, avant de décrire
le principe de la thermométrie par IRM.

2.1. Biophysique de I’hyperthermie

Le transfert de chaleur au sein des tissus biologiques est régi par 1’équation de thermique suivante,
également appelée « Bioheat transfer equation » (Pennes, 1948) :

oT
ec o = kAT + Qm + Q¢ — wep (T —Tp) Equation 6

ou o (kg.m?) est la masse volumique du tissu considéré, T (°C) la température du tissu, Tp (°C)
la température du sang, , ¢ et ¢y (J.kg™.°C1) sont les capacités thermiques massiques respectivement
du tissu et du sang, k (W.m™.°C?) la conductivité thermique du tissu, Qm (W.m?) la production de
chaleur métabolique par unité de volume de tissu, w (kg.s.m) le débit massique de sang par unité
de volume de tissu, Q¢ la quantité de chaleur apportée par 1’énergie acoustique via la thérapie par
HIFU et absorbée par le tissu, avec :

Ip|? .
Qr = 200! = ag—— Equation 7
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d’aprés I’expression de | (Equation 4) (Soneson, 2018). Ce terme dépend de la pression acousticue
p, et du coefficient d’absorption aa .

Le terme ¢, w(T — T}) correspond a I’influence de la perfusion sanguine, c¢’est-a-dire 1’échange
d’énergie entre les vaisseaux sanguins et le tissu qu’ils viennent alimenter.

Cette équation met en évidence la difficulté de prédire a priori les variations spatio-temporelles
de la température au sein du tissu, a cause des nombreuses incertitudes sur les parameétres physiques
introduits ci-dessus et 1’hétérogénéité des milieux vivants. Bien que plusieurs équipes travaillent sur
des outils prédictifs via des simulations numériques, la mesure expérimentale de la température
demeure inégalée en terme de fiabilité.

L'ampleur des dommages thermiques causes aux tissus au cours d’un traitement hyperthermique
ne dépend pas uniquement de la température atteinte, mais également de la sensibilité des tissus a la
chaleur et du temps d'exposition a cette température. Selon le tissu/l’organe considéré ou encore la
méthode de traitement, ces trois parameétres sont susceptibles de varier, justifiant la mise au point
d’un outil généralisable pour la mesure de I’efficacité de la thérapie. C’est dans ce contexte qu’a
émergeé le concept de dose thermique.

A I’origine, des études in vitro (Hall and Roizin-Towle, 1984) ont montré que, pour une gamme
de valeurs limitées entre 40 et 55 °C, le taux de mort cellulaire est exponentiel a I’augmentation de
température, avec un point de rupture identifié pour une température voisine de 43 °C. Sapareto et
Dewey ont proposé de généraliser ces résultats en proposant de convertir toute durée d’exposition a
une température déterminée en durée équivalente a la température de référence de 43 °C (Sapareto
and Dewey, 1984). Avec cette méthode, tout historique temps d’exposition-température est converti
en indice CEM43 — de I’anglais « Cumulative Equivalent Minutes at 43°C » — a l'aide de la formule
suivante :

t
CEM43 = f RT®-43) g¢ Equation 8
0

ou T(t) est la température absolue a I’instant t, R étant un paramétre exprimant la fraction de mort
cellulaire, ayant empiriquement des valeurs différentes pour T <43 °Cet T > 43 °C. L’indice CEM43
permet de définir des seuils au-dela desquels le tissu visé par 1’ablation peut étre considéré comme
détruit. L objectif de la procédure consiste ainsi a atteindre une dose thermique « cible » provoquant
la mort cellulaire des tissus pathologiques (efficacité du traitement), tout en préservant les tissus
environnants (sécurité du patient).

Conventionnellement, on considere que le seuil de destruction tissulaire (nécrose) dans les tissus
mous est atteint pour une dose thermique cumulée correspondant a une température de 43 °C
appliquée pendant une durée de 240 minutes, i.e. CEM43 = 240 (Daum and Hynynen, 1998). La
connaissance de la température a chaque instant permet donc le suivi en temps réel de la thérapie. De
plus, la formule utilisée pour calculer I’indice CEM43 autorise une certaine flexibilité dans la mise
en ceuvre de la thérapie, rendant plusieurs stratégies possibles pour un méme traitement. Par exemple,
pour atteindre la dose létale précédemment définie, un traitement équivalent (d’un point de vue
purement thermique) et beaucoup plus rapide consiste a chauffer les tissus ciblés a 60 °C pendant un
peu plus de 0,1 s (Moser et al., 2008).

Il est & noter cependant que deux doses thermiques cumulées équivalentes n’engendrent pas
forcément les mémes effets biologiques. Il existe notamment une limite de température maximale
autorisée pour chauffer le tissu ciblé. Si le tissu est chauffé a une température proche ou supérieure a
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100 °C, un phénoméne d’ébullition peut entrer en jeu (Tableau 1) et compliquer le traitement
thermique de la tumeur, la formation de bulles pouvant perturber la création de la Iésion et conduire
a de mauvaises estimations de la dose thermique (Khokhlova et al., 2006).

Pour évaluer la dose thermique délivrée pendant le traitement, il s’agit de mesurer la température
en temps réel de fagon fiable et précise, tout en préservant de préférence I’aspect non invasif conféré
par la thérapie HIFU. Répondant a tous ces critéres, de nombreuses méthodes de thermométrie se
sont progressivement développées. Nous nous focaliserons ici sur les méthodes thermométriques par
IRM.

2.2. Principes de la thermométrie par IRM

L’IRM est une modalité d’imagerie médicale reposant sur le principe de la résonance magnétique
nucléaire (RMN) décrit par Bloch et Purcell en 1946 (Bloch et al., 1946; Purcell et al., 1946). En
raison de son abondance naturelle dans le corps humain (dans les fluides tels que le sang, la lymphe,
le liquide cérébro-spinal, et dans les tissus tels que les protéines et les graisses), I'IRM explore
généralement le signal RMN du noyau d’hydrogeéne ou proton (par assimilation a son unique
nucléon).”

De nombreux paramétres mesurables en IRM sont sensibles aux variations de la température, a
savoir : la densité de proton, les temps de relaxation de I’aimantation longitudinale (T1) et transverse
(T2) des protons de ’eau, le coefficient de diffusion des molécules d’eau, le transfert d’aimantation
entre deux populations de protons ou encore la fréquence de résonance du proton. Ajoutés a ces
parameétres tissulaires intrinseques, des agents de contraste sensibles a la température ont également
été développés. Il est donc possible de suivre les variations de température des tissus par thermométrie
IRM de multiples fagons (Dragonu, 2009; Odéen and Parker, 2018; Souris, 2011).

Parmi les méthodes de thermométrie IRM existantes, celle s’appuyant sur les variations de la
fréquence de résonance du proton (PRFS en anglais pour Proton Resonance Frequency Shift) est de
loin la plus répandue pour estimer la température dans les tissus mous non adipeux. Elle sera exploitée
tout au long de ce travail de these et est donc briévement présentée ici.

Les variations de température modifient la configuration électronique des molécules d’eau ainsi
que les liaisons hydrogénes entre elles (Hindman, 1966). De ce fait, le champ magnétique permanent
(dans lequel est placeé le patient) se voit trés faiblement modifié au niveau moléculaire. Par cet effet
d’écran, des variations locales de la fréquence de résonance des protons sont induites, visibles sur les
images de phase IRM (De Poorter, 1995; Ishihara et al., 1995). La relation entre déphasage accumulé
A¢ et variation de température AT est linéaire dans la gamme de température auxquels sont exposes
les tissus mous lors des hyperthermies :

A¢

AT = ——— Equation 9
aTE 2nf q

ou TE est le temps d’écho en seconde (s), « le coefficient de sensibilité de la fréquence du proton
de I’eau a la température (-0,01 ppm/°C) et f la fréquence de précession des atomes d’hydrogene.

* Pour plus d’informations, le lecteur pourra se référer a (Bruno Kastler and Daniel Vetter, 2011) et (Brown
etal., 2014).
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En faisant intervenir la relation de Larmor, qui exprime en IRM la fréquence de résonance des
protons placés dans un champ magnétique constant Bo, I’Equation 9 prend la forme suivante :
Ag

AT = ——— Equation 10
ayTE B, q

ou Bo représente le champ magnétique principal en tesla (T) et y le rapport gyromagnétique du
noyau d’hydrogene (267,53 rad. MHz/T).

En pratique, les images IRM de différence de phase A¢ sont obtenues en soustrayant I’image de
phase de référence ¢rer (typiquement, la premiére de la série temporelle a 37°C) aux images de phase
suivantes ¢remp (Figure 10).

AT (°C) gm20
cbtemp I

ref

Figure 10 — Illustration de la technique PRFS, appliquée ici a un gel de gélatine chauffé
localement par circulation d’eau chaude.

Les avantages principaux de cette méthode sont sa linéarité dans une gamme de températures
étendue (-15 °C a 100 °C) couvrant celle utilisée pour les ablations thermiques, son indépendance vis-
a-vis du tissu (pourvu qu’il soit majoritairement constitué d’eau) et sa sensibilité de mesure.
Cliniquement, il a été démontré que la PRFS est capable de détecter des variations de température de
I’ordre de + 1°C. De plus, elle peut étre facilement combinée avec d’autres techniques de suivi telles
que I'élastographie IRM, comme nous le verrons plus loin (Corbin et al., 2016; Le et al., 2006).

Dans la pratique clinique, la techniqgue PRFS (De Poorter, 1995 ; Ishihara et al., 1995) est
actuellement la méthode de thermométrie IRM de référence (Kokuryo et al., 2020) grace a ces
avantages. Elle souffre cependant d’un certain nombre de limites pour le monitoring des ablations
thermiques.
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2.3. Limites de la thermométrie PRFS

A travers la différence de phase, la PRFS est sensible aux variations de champ magnétique telles
que la dérive du Bo survenant pour des temps d’acquisition longs, aux variations de susceptibilité
magnétique (existant notamment entre tissus aqueux et adipeux, ou induites par la chaleur) entrainant
des perturbations locales du champ magnétique, ou encore aux mouvements physiologiques. Tous
ces phénomenes sont donc susceptibles d’induire une erreur d'estimation de la température. Par
ailleurs, le caractére quasi-indépendant de la fréquence de résonance des lipides a la température pose
un probléme important pour les mesures par thermométrie PRFS. De nombreux tissus biologiques
étant composés a la fois d'eau et de lipides, les signaux des lipides affectent la phase de lI'image et
sont donc sources d’erreur dans le calcul des cartes de température (De Poorter, 1995). Ces erreurs
sont difficilement prédictibles car elles dépendent de nombreux facteurs tels que la quantité de graisse
contenue dans le tissu, la température ou encore le temps d'écho utilisé pour ’acquisition des images.

A cela s’ajoutent les limites associées au calcul de la dose thermique. S’appuyant sur I’intégration
de ces données thermométriques au cours du temps, la méthode est particulierement sensible a toute
incertitude ou biais présents dans les mesures de température en raison de sa propriété cumulative.
De plus, tous les tissus n’ont pas la méme sensibilité a la chaleur ce qui rend les seuils létaux de
nécrose tissulaire fortement tissus-dépendants. Par exemple, pour induire une nécrose épidermique,
la dose thermique cumulée équivalente peut atteindre CEM43 = 600, tandis qu’une nécrose dans les
tissus cérébraux est susceptible de se produire dés CEM43 = 20 (van Rhoon, 2016).

Toutes ces limitations appellent donc au développement de biomarqueurs complémentaires de la
thermométrie et de la dose thermique, celles-ci demeurant par ailleurs des mesures indirectes des
Iésions tissulaires reelles.

Il a été montré que 1’un des principaux médiateurs de la mort cellulaire provoquée par les thérapies
ablatives est la dénaturation des protéines structurelles telles que le collagéne et 1’élastine (Lepock,
2003). Lorsque le collagéne se dénature, sa structure hélicoidale est modifiée en une forme plus
aléatoire, ce qui entraine une modification des propriétés mécaniques des tissus (Chen and Humphrey,
1998; Sapin-de Brosses et al., 2010; Wu et al., 2001). Ainsi, I’altération des propriétés mécaniques
des tissus induite par thermothérapie peut constituer un marqueur direct de la destruction des cellules
pathologiques et, a ce titre, étre utilisée en complément de I’information de température pour le
monitoring des ablations thermiques (Arnal et al., 2011; Chen et al., 2014; Corbin et al., 2016;
Konofagou et al., 2012; Mariani et al., 2014; Sapin-de Brosses et al., 2011; Wu et al., 2001; Yuan et
al., 2007). Nous verrons dans la partie suivante comment il est possible d’étudier ces propriétés.

3. Monitoring des ablations HIFU par élastographie IRM

3.1. L’élastographie ou « palpation par ’imagerie »

Les propriétés biomécaniques des tissus biologiques sont des parametres importants en médecine
: ce sont des biomarqueurs du fonctionnement normal ou pathologique d’un tissu. A I’instar de la
palpation réalisée par le médecin, permettant de discerner ces changements en sondant 1’¢lasticité des
tissus, 1’¢lastographie peut étre considérée comme une méthode de « palpation par I’imagerie ». Les
principes de I’¢élastographie nécessaires a la compréhension de ce sujet de thése sont brievement
présentés dans cette sous-partie, avant de développer les méthodes de suivi par élastographie IRM
des ablations HIFU.
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Le geste médical de la palpation permet notamment de dépister certains cancers (sein, testicules)
ou les tissus cancéreux se developpent sous forme de nodules "durs™ que le médecin cherche a sentir.
L’¢lastographie regroupe une famille de méthodes non destructives permettant de mesurer les
propriétés mécaniques des tissus biologiques en utilisant une modalité d’imagerie. La modalité la plus
répandue est 1’¢lastographie ultrasonore, que nous n’aborderons pas dans ce mémoire, et
1’élastographie par IRM, que nous allons présenter en nous focalisant particulierement sur le suivi
des ablations HIFU.

Quelle que soit la méthode d’élastographie employée, 3 étapes sont toujours nécessaires.

e La premiére étape consiste a appliquer une contrainte mécanique au tissu. Cette contrainte peut
étre générée de maniere externe ou interne, aussi bien en régime (quasi-)statique qu’en
dynamique, sous la forme d’une onde mécanique de cisaillement par exemple. Pour ce dernier
cas, la contrainte peut étre harmonique (entretenue) ou transitoire.

e La deuxieme étape est une phase d’acquisition ou 1’on observe la réponse mécanique
(déformation) des tissus suite a I’application de la contrainte. Il s’agit d’encoder ces déplacements
dans les images selon différentes modalités possibles : ultrasonore, IRM ou encore optique.

e En dernier lieu, une phase de post-traitement dans laquelle est réalisée 1’analyse de ces images
permet de remonter a I’information biomécanique du tissu interroge, au sens large du terme : il
peut s’agir d’un champ de déplacements, de déformations, ou d’un module d’élasticité selon la
technique employée.

1. Excitation des tissus
par l'application d’une
contrainte mécanique

3. Estimation des
propriétés mécaniques

Figure 11 — Les 3 étapes communes a I’ensemble des méthodes d’élastographie :
illustration en élastographie par IRM harmonique (ERM). Ici, ¢’est le module de
cisaillement p qui est reconstruit a partir des images d’ondes de cisaillement.

3.2. L’Elastographie par Résonance Magnétique (ERM)

L'élastographie par résonance magnétique (ERM) est une méthode de diagnostic récente qui
utilise I'imagerie par résonance magnétique a contraste de phase pour détecter la réponse des tissus
biologiques a des ondes mécaniques de faible énergie afin de déterminer I'élasticité des tissus de
maniere non invasive et quantitative. Les méthodes d’ERM s'appuient sur la propagation d’ondes de
cisaillement pour estimer les propriétés mécaniques du milieu.
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Les trois étapes de ’ERM sont, en suivant la structure exposée précédemment pour les méthodes
d’¢lastographie en général :

e La premiere étape consiste a appliquer une contrainte au tissu sous la forme d’une onde
mécanique de cisaillement périodique, typiquement entre 20 et 200 Hz pour les tissus mous,
générée par un actionneur en général pneumatique, électromagnétique ou piézo-électrique. Le
plus souvent, cette excitation est effectuée a la surface du corps, via un excitateur posé sur la
peau.

e Ladeuxieme étape est I’enregistrement du champ de déplacement, généré au passage de cette
onde mécanique dans le tissu, dans le signal de phase IRM. La séquence IRM appliquée est
sensibilisée au mouvement par 1’action de gradients supplémentaires de sensibilisation au
mouvement (MSG) et synchronisée avec 1’excitation mécanique.

L’encodage des déplacements associés a 1’onde de cisaillement se propageant dans un milieu a
une fréquence de vibration mécanique donnée (1/T) en présence d'un MSG cyclique est donné par
(Muthupillai et al., 1995):

2yNT(G. €)
s

o(r,0) = cos(k.r + ) Equation 11

ou vy est le rapport gyromagnétique du noyau d’hydrogéne, N est le nombre de cycles de MSG, T
correspond a la période temporelle de la vibration mécanique, G est le vecteur MSG, €, est le vecteur
déplacement, k est le vecteur nombre d'onde, r est le vecteur position du spin, et 8 est le décalage de
phase entre la vibration mécanique et le MSG. En d’autres termes, 1’addition de tels MSG permet
d’encoder cette onde sur I’image de phase IRM.

e A partir de I’acquisition des cartes de déplacement (images d’onde), les éléments temporels
et spatiaux du champ d'onde sont analysés, permettant ainsi de revenir aux propriétés
mécaniques. En effet, la vitesse de propagation de cette onde mécanique de cisaillement cs
dans un tissu est liée a son module de cisaillement u et a sa masse volumique p :

= Equation 12

La cartographie des rigidités des tissus ainsi obtenue est appelée « élastogramme ». Différentes
méthodes permettant la reconstruction de 1’élastogramme a partir des images d’onde existent, allant
de I’inversion de 1’équation d’onde a I’estimation locale de la longueur d’onde (Local Frequency
Estimation, LFE). Ces méthodes sont revues en détails dans 1’étude de Fovargue et al. (Fovargue et
al., 2018).

L’ERM a été proposée pour le monitoring des ablations thermiques (Chen et al., 2014; Corbin et
al., 2016; Kruse et al., 2000; Wu et al., 2001) avec des résultats prometteurs démontrant 1’utilité de
I’¢lasticité du tissu comme biomarqueur de son intégrité structurelle.

L’ERM souffre cependant de limites notables pour 1’application au monitoring des thérapies
HIFU :

e En premier lieu, I'utilisation d’un systéme d’excitation, en plus de I’équipement li¢ a la
thérapie ultrasonore, est trés compliqué d’un point de vue encombrement spatial. Il s’agit
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d’un probléme pratique fortement contraignant. La Figure 12 illustre un exemple
d’excitateur commercial posé sur la cage thoracique pour ’ERM du foie. Il parait
extrémement compliqué de combiner ce dispositif a un transducteur thérapeutique HIFU
dans I’espace du tunnel IRM.

Active Driver (Acoustic)

Passive Driver

f

‘“gﬂ -

Figure 12 - lllustration d’un excitateur pneumatique utilisé en ERM, reproduit de
(Venkatesh Sudhakar K. et al., 2013).

e Par ailleurs, I'un des défis majeurs en ERM est la génération d’ondes de cisaillement a
I’endroit que 1’on souhaite analyser, avec un rapport déplacement a bruit suffisant. A cause
de I’atténuation des tissus et des réflexions aux interfaces, cela n’est pas toujours facile,
particulierement dans les tissus profonds comme par exemple le pancréas, jusqu’auquel
les ondes de cisaillement n’arrivent a se propager que trés difficilement (Shi et al., 2015).
Lors d’une thérapie par HIFU, il faut donc s’assurer que les ondes de cisaillement pourront
atteindre de maniére satisfaisante la zone d’ablation HIFU.

Afin de repondre a ces limites, 1’excitation par force de radiation acoustique parait
particulierement intéressante. Comme nous le détaillerons ci-dessous, il est possible de générer une
force au niveau du foyer en utilisant le faisceau ultrasonore HIFU, cette force générant des
déplacements également au niveau du foyer. Elle peut donc étre utilisée comme source d’ondes de
cisaillement. Cette approche combine I’avantage de pouvoir s’affranchir d’un excitateur mécanique
additionnel, tout en s’assurant qu’un déplacement suffisant est bien généré au niveau du foyer
ultrasonore, zone que 1’on veut précisément monitorer.

Plusieurs méthodes d’élastographie reposent sur la force de radiation acoustique, la majorité étant
des méthodes d’élastographie ultrasonore (Bercoff et al., 2004; Nightingale et al., 2001; Palmeri and
Nightingale, 2011; Sarvazyan et al., 1998; Vappou et al., 2009). Dans la partie suivante, nous
présentons le principe de 1’utilisation de cette force pour I’élastographie par IRM.

3.3. Elastographie IRM par force de radiation acoustique

Un faisceau ultrasonore se propageant dans un tissu biologique interagit localement avec les tissus
: un transfert de quantité de mouvement s’effectue entre le faisceau et le milieu atténuant, i.e. une
partie de 1’énergie transportée par I’onde ultrasonore est dissipée par le milieu di aux phénomeénes
d’absorption et de diffusion. De cette interaction émane une pression ou force de radiation ultrasonore
(Torr, 1984) de norme :
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|F| = — Equation 13
C

oU a représente le coefficient d’absorption acoustique du milieu (m™), | I’intensité acoustique
moyenne de 1’onde ultrasonore (W/m?) et ¢ la vitesse de propagation de 1’onde ultrasonore générée
dans le milieu. Lorsque le faisceau ultrasonore est focalisé, cette force de radiation devient
conséquente au niveau de la zone focale, et permet de provoquer localement un déplacement de
plusieurs dizaines de micromeétres. Ce push ultrasonore est illustré dans la Figure 13 pour un
transducteur HIFU. Il est important de noter qu’une telle force de radiation peut également étre induite
avec un transducteur d’imagerie ultrasonore, technique utilisée dans la majorité des méthodes
d’élastographie ultrasonore par force de radiation (Bercoff et al., 2004; Palmeri and Nightingale,
2011). Dans notre cas, la force de radiation est générée par le méme transducteur HIFU que celui
utilisé pour la thérapie.

transducteur

HIFU

\ /

\ -~ V4

ondes - ~,
ultrasonores

N

—---/

N\ /

tache _/_t d
focale

Push ultrasonore

Figure 13 — Illustration de la force de radiation ultrasonore.

Le push ultrasonore décrit précédemment a pour effet de cisailler localement le milieu
environnant, ce qui provoque notamment la propagation d’une onde de cisaillement transitoire de
vitesse cs perpendiculairement & la direction du faisceau ultrasonore (Figure 14).
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Figure 14 — Génération de 1’excitation transitoire mécanique interne en MR-ARFI.

Plusieurs travaux ont été conduits en IRM pour la visualisation du déplacement géneré par la
force de radiation ultrasonore. En premier lieu, la méthode MR-ARFI s’est développée pour la
planification des thérapies HIFU guidées par IRM (Larrat et al., 2008; McDannold and Maier, 2008),
avec pour objectifs de proposer une alternative a I’hyperthermie douce pour repérer I’emplacement
du point focal du transducteur HIFU. Le push ARFI permet en effet de repérer le foyer ultrasonore
sans nécessité de chauffer le tissu. Par ailleurs, cela permet de corriger les aberrations acoustiques
induisant la défocalisation du faisceau ultrasonore (Hertzberg et al., 2010; Kaye et al., 2011;
Mougenot et al., 2016). De maniére similaire a I’ERM, la méthode MR-ARFI repose sur I’utilisation
de gradients de sensibilisation au mouvement afin d’encoder le déplacement tissulaire sur I’image de
phase IRM. La méthode originale MR-ARFI développée par McDannold et Maier (McDannold and
Maier, 2008) utilise une paire de gradients unipolaires comme gradients de sensibilisation au
mouvement.

Plus tard, Chen et al. ont proposé une séquence MR-ARFI modifiée par écho de spin (Chen et
al., 2010), dans laquelle les gradients unipolaires ont été remplacés par une paire de gradients
bipolaires inversés afin d'améliorer la sensibilité aux déplacements a I'échelle du micron sans
diminuer le rapport signal a bruit.

Larrat et al. ont été les premiers a utiliser la MR-ARFI in vivo pour le guidage des ultrasons
focalisés de haute intensité (HIFU) dans le cerveau de rat (Larrat et al., 2010). Il a été démontré que
la méthode du gradient bipolaire, avec sa robustesse contre les mouvements d’ensemble et la
distorsion de phase du fond, augmentait le signal a bruit d'environ 2,5 fois par rapport a la méthode
du gradient unipolaire dans des conditions identiques. Les images ont eté encore améliorées en
réduisant la pondération de diffusion et en optimisant la largeur d'impulsion de codage (Chen et al.,
2010).

Parallelement a ces développements en MR-ARFI, Souchon et al. ont proposé une méthode
d’¢lastographie ERM dite transitoire, dans laquelle les ondes sont générées par force de radiation et

suivies au cours du temps afin d’estimer la vitesse et donc 1’élasticité du milieu traversé (Souchon et
al., 2008).
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Au-dela de cet objectif de repérage du point focal, la méthode MR-ARFI a été utilisée de maniere
a pouvoir mesurer la réponse biomécanique des tissus. En d’autres termes, certaines études ont mené

a des méthodes d’¢élastographie dans lesquelles la source d’excitation est précisément le push MR-
ARFI.

Dans la sous-partie suivante, nous détaillons ces études en nous focalisant notamment sur leur
utilisation pour le monitoring des thérapies par HIFU.

2D spin-warp
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Figure 15 — Exemple d’images de magnitude (a) et de cartes de déplacement (b) obtenues
dans du tissu cérébral de porc ex vivo pour 2 séquences MR-ARFI différentes. Le foyer du
transducteur et I’onde de cisaillement (repérée par la fleche blanche) sont visualisées sur les

images de déplacement, afin de planifier une thérapie HIFU. D’apres (Kaye et al., 2011).

3.4. Monitoring des thérapies HIFU par MR-ARFI

Les déplacements tissulaires induits par le push ARFI étant inversement corrélés a la rigidité du
tissu, de nombreux articles ont décrit des méthodes de monitoring des thérapies HIFU s’appuyant sur
I’évaluation des déplacements induits par MR-ARFI (Auboiroux et al., 2012; Bever et al., 2018; Bour
etal., 2017; Qiao et al., 2020).

Bien que fort prometteur, le déplacement ARFI ne peut étre assimilé a une propriété biomeécanique
inhérente au tissu. En effet, il dépend bien sir de I’¢lasticité locale du tissu, mais également des
conditions mécaniques aux limites, de I’hétérogénéité du tissu, ainsi que de 1’absorption acoustique
locale, celle-ci pouvant varier durant le traitement HIFU. Ces raisons ont motive le développement
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d’alternatives visant a estimer réellement 1’élasticité du tissu via 1’estimation de la vitesse des ondes
de cisaillement.

Avec la combinaison de plusieurs push ARFI dans un plan perpendiculaire a I'axe de propagation
de I’onde ultrasonore, 1'approche par temps de vol de Hofstetter et al. (Hofstetter et al., 2021, 2019)
permet de fournir une cartographie spatiale étendue de I'élasticité. Une autre série d’études s’appuie
sur la génération d'une série de push ultrasonores « supersoniques » sur une ligne, conduisant a la
propagation d'ondes de cisaillement quasi-planaires dans le milieu (Liu et al., 2017, 2015). A noter
que, pour cette derniere approche, 1’¢lasticité ne peut étre estimée sur la ligne de tir et donc dans la
région focale, qui est précisément I'endroit ou les changements structurels (et biomécaniques) des
tissus sont censés étre les plus importants.

En 2018, Vappou et al. ont exploité le principe du MR-ARFI afin d’estimer localement, de
maniére quantitative, la vitesse de 1’onde de cisaillement cs en s’appuyant sur la taille de la tache
focale obtenue par MR-ARFI dans les images de phase IRM (Vappou et al., 2018). Sous certaines
hypotheses (milieu élastique linéaire, localement homogéne), cs peut étre reliée directement au
module de cisaillement p du milieu (Equation 12). Cette approche sera détaillée dans le Chapitre 2
(1.2).

En intercalant dans la séquence du transducteur HIFU des phases de chauffe (ablation
thermique) et des phases de push MR-ARFI (Figure 16), cette approche permet le monitoring local
des variations des propriétés mécaniques des tissus. L’avantage majeur est que 1’onde mécanique est
géneérée directement par le transducteur utilisé pour la thérapie HIFU, ainsi aucune instrumentation
supplémentaire n’est nécessaire. De plus, les cartographies de variations de température et de
propriétés mécaniques peuvent étre obtenues en parallele. Le suivi des propriétés mécaniques est
obtenu en complément de 1’information de température, qui constitue la référence actuelle.

Puissance

acoustique HIFU
»

push ARFI

ablation HIFU
trigger IRM | »temps
ETpush Tchauffe
9 >
TR ‘

Figure 16 — Séquence HIFU dédiée au monitoring d’ablations par MR-ARFI, intercalant
phase de push ARFI et phase de chauffe, synchronisée a la sequence IRM via le trigger
pour étre répétée a chaque temps de répétition TR.

Pour conclure, il est important de mentionner certaines limites de l'utilisation de la force de
radiation comme source de vibration. Premierement, un « chemin acoustique » est nécessaire pour
que le faisceau d'ultrasons atteigne l'organe cible. Cela peut empécher I'utilisation de la force de
radiation dans les organes situés derriére les os et/ou l'air. Deuxiemement, le push ARFI est
susceptible lui-méme d’engendrer des effets biologiques : I’hyperthermie est peu probable dans un
organe perfusé vu la durée du push de quelques millisecondes, mais ce sont bien les éventuels effets
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de cavitation qui sont non souhaitables. Ces effets doivent étre soigneusement évalués en fonction
des limites en termes d’index mécanique (Skurczynski et al., 2009) pour garantir la sécurité du patient.

4. Cadre de travail

Ayant comme point de départ la méthode MR-ARFI proposée par Vappou et al. en 2018, ce travail
de thése a pour objectif de développer cette méthode pour le monitoring non invasif des ablations
HIFU, en proposant de nouvelles informations biomécaniques complémentaires a celles de la
thermomeétrie. Nous avons gardé a 1’esprit tout au long de ce travail les contraintes majeures devant
étre prises en considération, a savoir I’environnement IRM impliquant la compatibilité du matériel et
un espace de travail tres contraint, mais également la résolution temporelle de notre méthode afin
d’assurer le suivi de I’intervention en temps réel.

Les principes de I’approche MR-ARFI publiée par Vappou et al. en 2018, ainsi que ses limites,
sont expliqués dans le Chapitre 2. Le Chapitre 3 traite de 1’extension de cette méthode a la mesure de
la viscoélasticité et de I’anisotropie des tissus biologiques. Le Chapitre 4 présente les résultats
expérimentaux obtenus pour le monitoring d’ablations HIFU in vitro et in vivo. Enfin, une discussion
et des pistes d’amélioration sont proposées dans le Chapitre 5.
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Chapitre 2

Elastographie par MR-ARFI”

*Magnetic Resonance — Acoustic Radiation Force Imaging

Nous présentons ici en détail la méthode d’élastographic MR-ARFI originale proposée en
2018 pour le suivi des ablations HIFU par IRM, qui constitue le point de départ de ce travail de thése.

Un premier axe de travail a consisté a évaluer 1’aspect quantitatif de la méthode au moyen
d’expériences menées sur un fantome calibré pour 1’élastographie, ainsi que sur divers gels de gélatine
homogenes, en comparant les valeurs obtenues par MR-ARFI a celles fournies par d’autres méthodes
d’¢élastographie.
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1. Principe de la méthode d’élastographie MR-ARFI

Proposée par Vappou et al. (Vappou et al., 2018), la méthode d’élastographie quantitative MR-
ARFI repose sur I’utilisation de la force de radiation ultrasonore comme mode d’excitation mécanique
interne en régime transitoire. L’excitation mécanique du milieu par la force de radiation ultrasonore
a été présentée dans le Chapitre 1 (3.3). L’encodage du déplacement induit et la résolution du
probleme inverse du MR-ARFI sont détaillés ci-dessous.

1.1. Encodage de la réponse des tissus dans la phase IRM

Comme présenté dans le chapitre précédent, le champ de déplacement généré par 1’onde de
cisaillement est encodé dans les images de phase IRM grace a une séquence sensibilisée au
mouvement par adjonction de gradients de champ magnétique spécifiques appelés MSG (motion-
sensitizing gradients) synchronisés avec la force de radiation acoustique.

L’encodage du push ultrasonore par le MSG se traduit en un dephasage local A¢ :

Tmsc
Ap(r,0) =y j G(t)s(r,0,t)dt Equation 14
0

ou y est le rapport gyromagnétique du noyau d’hydrogéne, G(t) I’amplitude du MSG appliqué pendant
la durée d’encodage Twmsc, et o(r, 6, t) le déplacement généré au temps t & la position (r, 6) en
coordonnées polaires dans I’image de phase MR-ARFI.

Le profil de phase obtenu (Figure 17) s’apparente a une image d’onde appelée tache ARFI
dont la taille est liee a la célérité cs a laquelle s’est propagé le déplacement (r, 6, t) (« push »).

Figure 17 — Profil de phase MR-ARFI (ou tache
ARFI) obtenu expérimentalement dans un gel de
gélatine.

1.2. Résolution du probleme inverse par optimisation

Pour remonter aux propriétés mécaniques du milieu a partir des images de phase MR-ARFI,
Vappou et al. proposent d’estimer sur les images la largeur de la tache MR-ARFI, liée a cs et donc au
module de cisaillement p. Sous 1’hypothése d’un milieu élastique linéaire localement homogene,
module de cisaillement p et vitesse de propagation de 1’onde cs sont reliées par :
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U= ocg? Equation 15

ou o est la masse volumique du milieu, estimée a 1000 kg/m? dans les tissus mous (milieux
incompressibles principalement constitués d’eau). En pratique, plus le milieu est rigide, plus I’onde
s’y propage rapidement, et plus la tache ARFI est étendue (Figure 18).

Figure 18 — Simulation de profils de phase MR-ARFI pour différentes vitesses cs de
propagation de I’onde mécanique. De gauche a droite : plus 1’onde se propage rapidement,
i.e. plus le milieu est rigide, plus la tache MR-ARFI est étendue.

Sous I'hypothese que le push ultrasonore est ponctuel i.e. localisé dans une région dont la taille
ne dépasse pas celle d’un pixel, le déplacement &(r, 6, t) exprimé en coordonnées polaires (r, 0) et
induit dans les tissus par le push est modélisé au point focal (r = 0) par :

t
0<t < Tpw:8(t)=D(1-e7)
Tpush>  t=Tpush Equation 16
e

6(r=0,0,t) =
t Z Tpush:s(t):D(l_e_ T

T

et pour les autres points de 1’espace :

r
t < o 6(t)=0
5(r,0,t) = . s . Equation 17
t>—:6()=80,0,t— —)
CS CS

exprimant la propagation de 1’onde de cisaillement sous forme de translation rectiligne du
T

déplacement induit au point focal (Figure 19), avec t = 0 le début du push et du MSG, . le décalage

temporel entre le début du push et sa propagation en un point situé a la position r, Tpush la durée du
push ultrasonore, t le temps de relaxation mécanique du milieu considéré et D la valeur asymptotique
du déplacement ARFI. En pratique, D est inconnu, le profil de déplacement est donc normalisé (D =
1) dans les simulations.
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Figure 19 — Gauche : Représentations temporelles normalisées du MSG bipolaire G(t) et de la
propagation du déplacement d(r,0,t) simulé pour 4 positions du front d’onde correspondant aux
instants tj = ? telsquet: =0ms, t2=2,5ms, t3 = 7,5 ms et t4 = 15 ms et 6 fixe, avec ¢s = 2 m/s, Tpush

=5ms, Tuss = 10 ms, t = 5 ms, résolution spatiale Ax = 1 mm, résolution temporelle At = 0,1 ms.
Milieu : Calcul de la convolution du déplacement par le MSG illustré pour le cas 6(r2,0,t). Droite : Le
résultat de la convolution de I’ensemble de ces signaux temporels est le profil spatial de phase ¢1p.

En faisant I’hypothése d’isotropie locale i.e. en considérant que le champ de déplacement 5(r,0,t)
est indépendant de la variable 6, le profil de phase 2D est obtenu par déploiement circulaire du profil
1D obtenu (Figure 19) autour du centre de symétrie (r = 0). Il est ainsi possible de simuler la
propagation spatiale de I’onde de déplacement a partir du point focal a chaque instant.

En combinant ce modéle de déplacement (Equation 16 et Equation 17) a I’Equation 14 et
’Equation 15, le processus d’identification consiste a associer un profil de phase MR-ARFI 2D
simulé a un profil obtenu expérimentalement pour déterminer une valeur de p supposée homogéne
dans latache ARFI (Figure 20). La fonction de cot utilisée dans 1’algorithme d’optimisation consiste
a minimiser ’erreur quadratique entre le profil de phase MR-ARFI expérimental et le profil simulé,
ces profils étant normalisés en amplitude tels que, pour chaque profil courant @; :

D,

max—lcml Equation 18

(Dnorm,i =
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Profil de phase MR- Profil de phase Simulateur numérique :

ARFI expérimental MR-ARFI simulé T
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Déplacement ARFI :
* Aupoint focal : §(r=0, 0, t)

L

JOUSE

Algorithme d’optimisation
min feose(Pexpr Prum)

g

Module de cisaillement p

* Propagation : &(r,0,t)=f (6(r=0,6, t), c;)

Figure 20 — Vue d’ensemble de la méthode d’élastographie par MR-ARFI proposée par
Vappou et al.

Il est important de noter que cette approche d’élastographie MR-ARFI évalue une unique valeur
d’¢élasticité moyenne dans la tache ARFI, et ne permet pas de reconstruire une cartographie pixel par
pixel de I’élasticité. De plus, le temps de relaxation mécanique du milieu t est fixé a 4 ms dans le
modele, valeur déterminée a partir des données de la littérature sur tissus mous et fantbmes
(Dadakova et al., 2018, 2015; Huang et al., 2009; Kaye and Pauly, 2013). Cette valeur n’est pas
adaptée spécifiquement au milieu étudié.

1.3. Monitoring d’ablations HIFU : résultats expérimentaux de Vappou et al.

L’¢lastographie MR-ARFI a ét¢ développée dans 1’objectif de permettre le controle des propriétés
mécaniques dans la tache focale, en complément de la cartographie de la température, pendant les
ablations HIFU. Ceci est possible en intercalant dans la séquence du transducteur HIFU des phases
de chauffe (ablation thermique) et des phases de push (élastographie) (Figure 16). L’étude de Vappou
etal. a mis en évidence par MR-ARFI des variations d’élasticité dans la région du point focal pendant
une ablation HIFU reéalisée dans des tissus ex vivo.

La Figure 21 illustre I’évolution du profil de phase expérimental au cours de la procédure, ainsi
que les profils correspondants obtenus par identification. Au cours du temps, on peut voir que la tache
s’élargit, reflétant un durcissement du milieu. Ces changements se sont avéreés irréversibles (Figure
22), faisant des propriétés mécaniques un biomarqueur intéressant des dommages thermiques subis
par les tissus.
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Experimental profile, time =1s Experimental profile, time = 80s Experimental profile, time = 160s

Corresponding numerical profile Corresponding numerical profile

Figure 21 — Aspect des taches ARFI expérimentales (ci-dessus) et des profils numériques
correspondant a la meilleure identification (ci-dessous) au cours de 1’ablation. D’apres
(Vappou et al., 2018).
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Figure 22 — Monitoring d’une ablation HIFU dans des tissus ex vivo par élastographie MR-
ARFI et thermométrie PRFS. Gauche : Evolution du module de cisaillement 1 et des
variations de température dans la tache focale au cours de 1’ablation. Droite : Evolution de
w en fonction de la température au sein de la tache focale. D’aprés (Vappou et al., 2018).

Non invasive, la méthode présentée s’adapte a la contrainte liée a I’encombrement de 1’espace
puisque c’est le méme transducteur HIFU, déja utilisé pour I’ablation, qui est exploité pour
I’¢lastographie.

Cette publication initiale méthodologique n’évaluait pas I’exactitude de 1’approche MR-
ARFI. La comparaison des valeurs d’élasticité obtenues par MR-ARFI a celles issues d’autres
méthodes standard en élastographie constitue le point de départ de ce travail de thése.

37/120



2. Evaluation de I’élastographie MR-ARFI sur des milieux homogénes

Une série d’expériences menées sur différents milieux homogenes (gels de gélatine et fantome
commercial calibré) est ici proposée afin de comparer la méthode originale d’¢élastographie MR-ARFI
a 2 autres méthodes d’élastographie usuelles : 1’¢élastographie IRM harmonique (ERM) et
I’indentation mécanique.

2.1. Description des expériences quantitatives

2.1.1. Milieux a caractériser

3 gels de gélatine homogeénes, coulés dans des récipients cylindriques en plastique transparent,
ont été fabriqués a partir de gélatine de porc en poudre, d’eau, de lait concentré sucré (contenant 8 %
de matieres grasses et 55 % de sucre) et d’huile de tournesol avec des concentrations massiques
différentes (Tableau 3). Aprés le mélange des ingrédients, la préparation est dégazée sous une cloche
a vide afin de supprimer les bulles du milieu. Une plaque de matériau souple et absorbant les ultrasons
est ajoutée au fond du récipient durant la fabrication du gel. Le gel est ensuite placé une nuit au
réfrigérateur.

gel masse gélatine eau huile lait concentré
nel 3% 7% 20 %
ne2 3% 61 % 16 % 20 %
n°3 5% 75 % 20 %

Tableau 3 — Composition des 3 gels.

L’ajout d’huile dans le gel n°2 vise a étudier 1’éventuel changement de viscosité qui sera étudié
dans le Chapitre 3.

La méthode d’élastographic MR-ARFI a également été appliquée a un fantéme commercial
calibré (CIRS, Norfolk, USA) adapté a I'absorption d'énergie ultrasonore. Ce fantbme, dont les
propriétés mécaniques ont été déterminées par indentation mécanique, contient 4 inclusions
sphériques de 2 cm de diamétre avec différents niveaux de rigidité dans un gel matrice homogéne
(Figure 25).

2.1.2. Séquence MR-ARFI

Pour les besoins de cette thése, une séquence écho de gradient (GRE) dédiée au MR-ARFI a
été développée (Figure 23). Celle-ci inclut des gradients bipolaires d’encodage du mouvement
(MSG) paramétrables en amplitude et en durée d’application, ainsi qu’un trigger optique externe
permettant de déclencher la séquence du transducteur HIFU. Le trigger est synchronisé avec le début
du premier lobe de chaque MSG.

Pour prendre en compte la contrainte temps réel imposée par le monitoring des ablations
HIFU, la technique EPI (Echo Planar Imaging) segmentée est exploitée, permettant de remplir le
plan de Fourier en un nombre limité de fois afin de réduire le temps d'acquisition par rapport aux
méthodes classiques d'IRM a écho de gradient.
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Figure 23 — Chronogramme simplifié de la séquence MR-ARFI GRE EPI segmentée.

En pratique, deux acquisitions successives sont réalisées en inversant la polarité du MSG
(Figure 24). Le calcul de la différence des deux images résultantes permet de supprimer le signal
permanent (élimination de la « phase du fond ») et de doubler le rapport phase-a-bruit dans 1’image
d’onde obtenue. La moyenne des deux images permet quant a elle d’obtenir la composante de la phase
liée aux variations de température, pour la thermométrie PRFS (Chapitre 1, 2.2) (Corbin et al., 2016;
Le et al., 2006).

NB : Le signal de phase acquis en IRM étant compris entre [-rt, ©t] radians, alors que le signal
physique n’a aucune raison d’étre borné, les images de phase nécessitent d’étre traitées par un
algorithme de dépliement de phase qui consiste a déterminer 'entier positif k tel que ¢ = 2kzn + @, ou
® représente la phase mesurée et ¢ la phase réelle recherchée. Aprés 1’application d’un masque
(déterminé par seuillage des images d’amplitude) permettant d’exclure les pixels hors de I’objet, les
images de différence de phase sont dépliées spatialement pour I'élastographie (Goldstein et al., 1988;
Smith, 2010), tandis que les images de phase moyenne sont dépliées temporellement pour la
thermométrie, a partir d’un code développé a cet effet.
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Figure 24 — Stratégie d’acquisition et de reconstruction simultanée des données de
thermométrie et d’élastographie a partir du méme jeu de données expérimentales (images
simulées, sans variation de température).

Pour cette série d’expériences, I’objectif est de caractériser 1’élastographie MR-ARFI dans
des fantdmes de gélatine, en comparaison avec I’ERM, ainsi que dans un fantbme commercial aux
propriétés mécaniques déterminées par indentation mécanique. De ce fait, il n’y a pas eu d’ablation
HIFU. La thermométrie IRM a été utilisée pour vérifier que le fantome commercial n’était pas
dégradé thermiquement pendant les expériences (échauffement HIFU < 4 °C).

Toutes les expériences ont été réalisées sur un systeme IRM 1,5 T (MAGNETOM Aera,
Siemens Healthineers, Allemagne). Les paramétres d’acquisition en MR-ARFI sont donnés dans le
Tableau 4. Pour améliorer le rapport signal a bruit, les antennes radiofréquences intégrées a la table
IRM (« spine », 8 x 3 €léments) ont été exploitées pour chacune des expériences. Les mesures en
MR-ARFI sont effectuées 3 fois pour chaque gel de gélatine et répétées 5 fois pour le fantdme CIRS,
afin de moyenner les résultats sur les différentes répétitions.

Gels de gélatine Fantéme CIRS
Séquence EPI segmentée EPI 1 shot
TR 500 ms 1000 ms
TE 37 ms 30 ms
Facteur EPI 37 128
Champ de vue 450 mm x 450 mm 280 mm x 280 mm
Matrice 128 pix x 128 pix 128 pix x 128 pix
Epaisseur de coupe 6 mm 5mm
Angle de bascule 90° 60 °
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G 26 mT/m 26 mT/m
Twmsc 10 ms 6,25 ms
Encodage MSG Selon la direction du push ARFI, voir Figure 25
Temps d .acqu1s1t10n 25 1s
par image

Tableau 4 — Paramétres d’acquisition des expériences d’élastographie MR-ARFI réalisées sur les 3
gels de geélatine et le fantéme CIRS.

2.1.3. Montage expérimental MR-ARFI

En supposant que l'onde de cisaillement se propage perpendiculairement a l'axe du faisceau
ultrasonore, la direction du MSG est fixée parallélement a cet axe pour encoder les déplacements
axiaux génerés dans le milieu. La position de la coupe est choisie perpendiculaire a cet axe de fagon
a observer la propagation circulaire de I'onde (Figure 25). Dans les expériences suivantes, le faisceau
ultrasonore est généré le long de I'axe antérieur/postérieur (vertical), I'orientation de la coupe est donc
coronale et la direction du MSG est celle de la sélection de coupe.

0] transducteur HIFU 8 transducteur HIFU

Cé) = // cape d'eau dégazée
(]

o _ - ondes o /" gel de couplage

o \\ /’ — ultrasonores (3] //

© - 'c

S \ ’ o 1 .

o oL o 7

Q i coupe c " fantéme

c . MR-ARFI [ Y e

o ‘ ‘ - 2 @ Position
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) = 1 2 3 4

] .y - absorbeur O o

Q @ mou intermédiaire rigide

[<}] ot
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Figure 25 — Direction d’encodage du mouvement par le MSG et orientation de la coupe
d’imagerie en MR-ARFI, sur gel de gélatine (gauche) et sur fantéme (droite).

Le systeme HIFU (IGT, Pessac, France) est utilisé avec un transducteur sphérique composé de
128 ¢éléments piézoélectriques (Imasonic, Voray sur 1’Ognon, France) comportant une fréquence
nominale 1 MHz, une distance focale nominale de 6 cm et une puissance acoustique maximale de
200 W. Le transducteur est positionné via un systeme homologué compatible IRM (UfoHold,
Laboratoire ICube, Strasbourg, France) comportant une base de maintien rigide et 4 jambes semi-

flexibles (Figure 26) (Cabras et al., 2022). Le couplage acoustique est assuré par une cape en latex
remplie d'eau dégazée (Figure 26).
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Figure 26 — Gauche : Photographie illustrant le positionnement du transducteur HIFU et du
fantome CIRS dans I’IRM. Dans cette illustration, le contact acoustique entre le transducteur et le
fantéme n’est pas effectué. Droite : Coupe axiale IRM obtenue via la séquence « T2 Blade » de
Siemens, permettant de visualiser la cape d’eau pour le couplage acoustique.

Pour cette série d’expériences, la durée du push ARFI est fixée a Tmsc/2 et la puissance acoustique
des tirs est réglée a 160 W. Le push ARFI est réalisé a une distance correspondant a la focale
nominale, sauf dans I’expérience sur le gel 3%, pour laquelle le tir a été réalis¢ a 7 cm du centre de
concavité du transducteur.

2.1.4. Comparaison a PERM harmonique

Pour I’étude sur gels de gélatine, I’ERM a été choisie comme méthode de référence. Un excitateur
pneumatique de 17 cm de diamétre (Resoundant, Rochester, USA) a été placé sous le gel pour délivrer
une vibration mécanique a une fréquence de 60 ou 100 Hz selon le milieu a caractériser (Figure 27).
La séquence d’ERM utilisée est une séquence d’écho de gradient incluant des MSG, développée par
I’équipe du laboratoire. Les paramétres d’acquisition principaux sont les suivants : TR 50 ms, TE
14,6 ms, champ de vue 300 mm x 300 mm, matrice 128 x 128 pixels, épaisseur de coupe 6 mm, angle
de bascule 25°, MSG : G = 26 mT/m - fusg = 82 Hz, encodage selon la direction perpendiculaire a la
coupe, orientation coronale (Figure 27).
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Figure 27 — Montage expérimental ERM.

42/120



Les elastogrammes ont été reconstruits a partir de 8 pas de phase (i.e. décalages de phase entre le
MSG et I’excitation mécanique appliquée), afin de fournir des images d'ondes en plusieurs instants
du cycle de vibration mécanique, soit un temps d’acquisition d’1 min 42 s par élastogramme. Chaque
ensemble de 8 images d'ondes a ensuite été traité a I'aide d'un algorithme de filtrage 1/ fréquentiel
pour isoler la frequence fondamentale (analyse harmonique), puis 2/ spatial pour estimer la longueur
d'onde locale (Knutsson et al., 1994; Manduca et al., 1996) et reconstruire les élastogrammes.

2.2. Résultats

2.2.1. Gels de gélatine

Les résultats obtenus par élastographie MR-ARFI sont donnés en Figure 28. Pour chaque gel
(colonne) sont représentés les profils de phase expérimentaux (ligne du haut), les taches ARFI
numeériques obtenues par identification (ligne du milieu), et un exemple de profil de phase 1D pris
sur une demi-ligne de pixels partant du centre de la tache (ligne du bas, phase expérimentale en bleu,
phase numérique en orange). On observe que la largeur de la tache augmente avec la concentration
du milieu en gélatine et I’ajout d’huile végétale. Par ailleurs, sur les images d’onde comme sur les
profils 1D sélectionnés, il existe une différence entre phases expérimentale et numérique pour les
pixels centraux de la tache ARFI, tandis qu’a partir de 5 a 10 pixels, le profil identifi¢ est proche du
profil expérimental.

Gel n21

Experimental ARFI #1/3 Experlmental ARFI #1/3 Experimental ARFI #1/3

10 10
20 20
30 30
40 40

Best numerical fit #1/3

1

10 05

20 0

30 05

40 4
20 40

Norm. A<I>1D #1/3

Gel n22 Gel ne3

Best numerical fit #1/3 Best numerical fit #1/3

1 1
0.5 10 05
0 20 0
05 30 -0.5
- 40 -1
20 40 20 40

Norm. A®1D #1/3

Norm. Atbm #1/3

1 1 1
Exp A Exp A% Exp A%
Num A(I’m Num A Num A<I)1D
M O : Z I
- -1 -1
10 15 20 10 15 20 5 10 15 20
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Figure 28 — Résultats obtenus par élastographie MR-ARFI appliquée & 3 gels homogeénes (1%
répétition). Les profils de phase expérimentaux sont donnés sur la ligne du haut, les taches
ARFI numériques obtenues par identification sur la ligne du milieu, et un exemple de profil
de phase 1D pris sur une demi-ligne de pixels partant du centre de la tache sur la ligne du bas
(phase expérimentale en bleu, phase numérique en orange).
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Pour chaque gel, une image d’onde obtenue par ERM et I’élastogramme associé sont disposés
cOte a cote dans la Figure 29.

Figure 29 — Résultats de ’ERM
obtenus sur 3 gels homogeénes.

Les modules de cisaillement moyens et écarts-types obtenus sur les 3 gels par les 2 méthodes
d’¢élastographie sont présentés ci-dessous (Tableau 5). Moyenne et écart-type sont calculés entre les
3 répétitions pour le MR-ARFI, et dans une région d’intérét circulaire de 7 cm de diamétre excluant
les bords du gel pour ’ERM. On observe que les modules de cisaillement estimés par MR-ARFI et
ERM augmentent avec la concentration du gel en gélatine et avec ’ajout d’huile végétale.

Gel n°1 (3 %) Gel n°2 (3 % + huile) Gel n°3 (5 %)
1L MRARE! 1,4+0,1kPa 1,9+0,1 kPa 3,2+0,1kPa
21%0,1kPa 2,6+0,3kPa 5,0+ 0,3 kPa
H ERM (f = 60 Hz) (f = 100 Hz) (f = 100 Hz)
Ap -33 % 27 % -36 %

Tableau 5 — Résultats des expériences quantitatives menées sur 3 gels. Moyenne et écart-type sont
calculés entre les 3 répétitions pour MR-ARFI, et dans une région d’intérét circulaire de 7 cm de
diamétre pour I’ERM.

Les valeurs du module de cisaillement estimées par MR-ARFI sont systématiquement plus
faibles que celles obtenues par ERM, avec un écart compris entre 27 et 36 %. Par ailleurs, les résultats
du MR-ARFI sont stables d’une répétition a 1’autre, avec un écart-type faible entre les 3 répétitions
(0,1 kPa) pour chacun des 3 fantdmes, semblant indiquer une bonne reproductibilité du MR-ARFI.

2.2.2. Fantdme calibré CIRS

La moyenne et I’écart-type entre les 5 mesures par MR-ARFI ont été calculés pour chacune des
4 inclusions et le gel de fond du fantdéme commercial d’élastographie (Tableau 6). L'estimation du
module de cisaillement par élastographie MR-ARFI dans le fantéme calibré est tres proche de la
valeur fournie par le constructeur pour le gel de fond (différence de 5 %). Les modules de cisaillement
sont surestimés pour les inclusions plus souples que le gel de fond, tandis que ceux des inclusions
plus rigides sont sous-estimés. L’écart-type entre les 5 mesures MR-ARFI du module de cisaillement
moyen dans les taches ARFI est compris entre 3 et 7% de la valeur moyenne.
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Inclusion n° 1 2 3 4 fond
MR-
ARFI 26+3% 38t5% 72+7% 9,7+t5% 6,2+3%
p (kPa) Fiche
. 19+5% 34+5% | 116+5% | 23,8+5% | 59+5%
technique
Ap 37 % 12 % -38 % -60 % 5%

Tableau 6 — Comparaison des résultats obtenus par MR-ARFI dans le fantdme calibré (moyenne et
écart-type entre les 5 répétitions) aux données fournies par le constructeur.

2.3. Discussion

2.3.1. Discussion des résultats

Les modules de cisaillement déterminés par MR-ARFI et ERM évoluent de fagon similaire entre
les 3 gels de gélatine : ils augmentent avec la concentration massique de gélatine ainsi qu’avec la
présence d’huile végétale. Les modules de cisaillement estimés par MR-ARFI sont du méme ordre
de grandeur que ceux estimés par ERM, mais ils sont systématiquement sous-estimés en comparaison
avec I'ERM.

Tandis qu’en ERM, I’onde mécanique est dans le régime harmonique a une fréquence donnée, le
MR-ARFI s’appuie sur la propagation d'une onde de cisaillement transitoire, dont le contenu
fréquentiel est plus riche. Cette différence fondamentale entre les ondes mécaniques dont la
propagation est étudiée peut expliquer I’écart observé entre ERM et MR-ARFI, comme cela a déja
été rapporté dans des études visant a comparer les résultats de 1’élastographie dynamique a ceux
obtenus par une méthode d’élastographie transitoire (Oudry et al., 2014, 2009; Palmeri, 2019). La
majorité des milieux étant dispersifs en vitesse, exciter tout un spectre de fréquences en élastographie
transitoire revient a observer la propagation d’un paquet d’ondes dont on cherche a estimer la vitesse
de groupe en MR-ARFI, contrairement a I’ERM ou 1’on cherche a déterminer la vitesse de phase pour
une fréquence bien déterminée.

Les différences observées entre les valeurs de la phase MR-ARFI expérimentale et numérique au
centre de la tache ARFI (Figure 28) peuvent étre attribuées a des effets de volume partiel. En effet,
le modele de simulation de la phase MR-ARFI repose sur une hypothése forte de ponctualité dans un
unique pixel de la tache focale. Le champ de déplacement réel est plus complexe, bien que le
transducteur utilisé ici soit fortement focalisé. Si le point focal expérimental se trouve entre plusieurs
pixels, la variation de la phase observée dans chacun de ces pixels connexes sera intermediaire entre
celle attendue dans le point focal et les pixels adjacents. Cet artéfact est majoré au niveau du pixel
central autour duquel on observe les variations de phase les plus rapides.

De facon similaire, les modules de cisaillement déterminés dans le fantdme commercial par MR-
ARFI sont tres proches de la valeur fournie par le constructeur pour le gel de fond, l1égérement
surestimés pour les milieux les plus mous, mais fortement sous-estimés pour les inclusions plus
rigides que le fond (Tableau 6). Plusieurs arguments peuvent étre avancés pour expliquer ces
différences.

D'une part, il faut noter que la valeur donnée par le fabricant a été obtenue par indentation
mécanique en régime quasi-statique, alors que le MR-ARFI s’appuie sur la propagation d'une onde
de cisaillement en régime transitoire. Comme expliqué plus haut pour les gels de gélatine, selon la
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nature de 1’excitation mécanique appliquée au tissu ainsi que les gammes de fréquences utilisées
(d’autant plus si celles-ci ne se recoupent pas), les méthodes d’élastographie peuvent aboutir a des
résultats différents (Hamhaber et al., 2003; Lefebvre et al., 2016; Palmeri, 2019; Vappou et al.,
2007).

Drautre part, pour une méme configuration Tpush / Tmsa, la taille de la tache ARFI augmente avec
la rigidité du milieu, comme observé expérimentalement dans le fantdome d’élastographie (Figure
30). On constate que les taches ARFI générées dans les inclusions les plus rigides (3 et 4) sont plus
larges que les inclusions. Le mod¢le reposant sur I’hypothése d’homogénéité du module de
cisaillement dans la tache ARFI est donc invalide pour les inclusions les plus rigides. Cela entraine
un effet de moyenne spatiale entre modules de cisaillement de I’inclusion et du gel de fond (moins
rigide), a ’origine des sous-estimations obtenues par MR-ARFI.

Figure 30 — Aspect des taches MR-ARFI obtenues sur les inclusions 1 et 3 du fantdme
CIRS. En pointillés rouges, des cercles de 2 cm de diametre représentent le diamétre
théorique des inclusions.

Pour contourner cette limitation, il est indispensable de pouvoir modifier la position du trigger
HIFU dans la séquence MR-ARFI, ainsi que la durée d’encodage Twmsc, afin de mieux contrdler
I’étendue de la tache ARFI, c’est-a-dire le diamétre de la zone de détermination du module de
cisaillement local, en fonction de 1’élasticité du milieu et du niveau de détail spatial attendu pour le
MR-ARFI.

2.3.2. Influence du parametre t©

Dans le modele du déplacement induit par le push, le temps de relaxation mécanique t du milieu
est fixé a une valeur déterminée a partir des données de la littérature (t = 4 ms).

En MR-ARFI, la phase ¢1p étant le résultat de la convolution du déplacement (push) par les MSG
(Figure 19), la figure suivante permet de mesurer I’influence de t sur la phase IRM ¢1p et d2p (Figure
31), cette derniére étant obtenue dans la présente approche par déploiement circulaire du profil ¢1p
autour du pixel central.
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Figure 31 — Simulation des profils ARFI obtenus a partir de 3 valeurs de t différentes pour une
méme valeur d’¢lasticité, avec Tpush = 5 mSs, Tmse = 10 ms, ¢s = 2 m/s, résolution temporelle At =
0,1 ms, résolution spatiale Ax = 0.5 mm. Gauche : Représentations temporelles normalisées du
déplacement 5(r=0, t) dans le pixel central (haut) pour T =1 ms, 5 ms et 10 ms et du MSG bipolaire
G(t) (bas). Milieu : Profils ¢1p normalisés obtenus pour les 3 valeurs de t choisies, résultant de la
convolution de &(r, t) par G(t). Droite : Profils ARFI ¢2p normalisés obtenus par déploiement
circulaire des profils ¢1p pour les 3 valeurs de t choisies.

On comprend bien I’effet de t sur le déplacement : pour des valeurs de t élevées (par exemple
T =10 ms, associé a la courbe 3(r, t) jaune de la Figure 31), la réponse mécanique en déformation du
tissu n’a pas le temps d’atteindre le plateau. En consequence, la phase ¢ip obtenue présente des
transitions plus progressives et de plus faible amplitude, modifiant non seulement I’aspect de la tache
ARFI ¢2p mais également son étendue. On observe ainsi une tache plus petite avec une couronne plus
épaisse et une alternance noir/blanc moins franche (I’encodage du push par le MSG bipolaire pouvant
donner des valeurs positives ou négatives), comparée au profil ¢2p obtenu pour t =1 ms. Cette figure
illustre la grande influence qu’a ce paramétre sur 1’aspect et la taille de la tache ARFI, et donc la

potentielle erreur que 1’on peut commettre dans I’identification du module de cisaillement si t n’est
pas proprement identifié.

Afin de quantifier le niveau d’erreur sur I’estimation de p pour une valeur de t différente de
4 ms, nous proposons de reprendre les données MR-ARFI obtenues précédemment sur les 3 gels de
gélatine. L’identification des taches ARFI est cette fois réalisée en faisant varier T pour des valeurs
comprises entre 0,1 ms et 15 ms, plage de valeurs considérées réalistes dans les tissus mous
biologiques (Farrer et al., 2015). Les resultats sont donnés en Figure 32.
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Figure 32 — Elastographie MR-ARFI dans les 3 gels : illustration de la sensibilité au
parametre t des résultats obtenus pour p.

On observe sur la Figure 32 que ’estimation du module de cisaillement p est sensible a t
pour la gamme de valeurs usuelles issues de la littérature : p semble augmenter avec t avant
d’atteindre une valeur plateau. En comparant les valeurs de p obtenues pour T =1 ms et t = 15 ms,
I’erreur commise peut atteindre ici 30 a 45% (Tableau 7), dans un milieu supposé isotrope et
homogeéne.

Cela justifie la mise en place d’une étape préalable de détermination de t pour 1’¢lastographie
MR-ARFI. De plus, T est un paramétre susceptible de varier pendant une ablation HIFU et constitue
un potentiel biomarqueur de suivi.

2.3.3. Autres limites de la méthode

D’autres points limitants dans la méthode actuelle ont été identifiés et sont rapportés dans le
Tableau 8 ci-dessous.

Limite Remarques

Rectangulaire dans le modele initial (Vappou et al.,
2018), le profil réel du MSG est trapézoidal.
Cependant pour les durées d’encodage utilisées (de
Le profil temporel réel du MSG n’est | I’ordre de plusieurs ms) et le temps de montée des
pas pris en compte. gradients (compris entre 150 et 300 ps pour les
systétmes d’imagerie utilisés), cette approximation
semble acceptable. Prendre en compte le profil réel
peut néanmoins contribuer a améliorer le modéle.

L’identification de la tache ARFI est
faite sur toute 1’image dans une région
d’intérét rectangulaire, incluant la
tache mais également le bruit autour.

Le bruit dans le fond de I’image, dont la surface peut
étre beaucoup plus importante que celle de la tache,
est pris en compte dans le calcul de la fonction de codt.
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Idée : mettre en place une fenétre d’identification
adaptée a la tache ARFI.

La méthode actuelle ne permet d’accéder qu’a une
valeur de p moyennée sur I'ensemble de la tache ARFI,
ce qui peut conduire a des imprécisions et des erreurs
dans le cas de milieux anisotropes.

Le  comportement  strictement
isotrope supposé dans le modele
constitue une hypothése forte.

Raffiner la modélisation de la propagation du push est
nécessaire pour obtenir des profils de phase plus
réalistes.

L’atténuation géométrique de I’onde
mécanique n’est pas modélisée.

Tableau 8 — Autres aspects limitants rencontrés dans la méthode d’élastographie MR-ARFI
actuelle.

3. Conclusion et perspectives

La méthode proposée par Vappou et al. en 2018 pour le monitoring d’ablations HIFU permet
d’utiliser le méme transducteur HIFU a la fois pour la thérapie et pour le suivi de la procédure par
¢lastographie, une solution élégante ne nécessitant pas d’instrumentation supplémentaire dans un
espace de travail déja réduit (tunnel du scanner IRM). Une valeur moyenne du module de cisaillement
dans la tache ARFI est mise a jour rapidement (toutes les 2 images), et la cartographie de température
est calculée en parallele par PRFS.

La faisabilité du monitoring étant déja validée, les premiers travaux décrits dans ce chapitre se
sont appliqués a étudier I’aspect quantitatif et I’exactitude de la méthode, en la comparant a d’autres
techniques standard d’¢lastographie (ERM et indentation mécanique) dans le cadre de la
caractérisation de milieux homogenes.

A travers cette étude, de nombreux axes d’amélioration se sont dégagés en vue de rendre la
méthode plus flexible et plus exacte, notamment via la possibilité de controler 1I’étendue de la tache
ARFI, ou encore de prendre en compte la viscosité et 1’anisotropie du milieu, afin d’étendre la
méthode a tous types de tissus, I’ensemble de ces points faisant 1’objet du Chapitre 3.
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Chapitre 3

Extension de la méthode MR-ARFI aux milieux
viscoelastiques anisotropes
La méthode présentée précédemment ne prenant en compte ni la spécificité du parametre < lié
a la viscoélasticité du tissu, ni sa structure interne, 1’objectif de cette partie est de présenter les

nombreux développements qui ont été¢ menés afin de caractériser I’anisotropie et la viscoélasticité des
tissus.
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1. Estimation des propriétés viscoélastiques

1.1. Contexte et intérét

Les tissus mous biologiques possedent un comportement a la fois élastique (se déforment
lorsqu'ils sont contraints, et retournent instantanément a leur état d'origine une fois que la contrainte
cesse d’étre appliquée) et visqueux lorsqu'ils subissent une déformation (Fung, 1993). A la différence
d’un matériau purement élastique, la réponse mécanique d’un matériau viscoélastique dépend du
temps. D’un point de vue énergétique, 1'élasticité d'un matériau traduit sa capacité a conserver et
restituer de I'énergie aprés déformation, tandis que la viscosité d'un matériau traduit sa capacité a
dissiper de I'énergie, principalement sous forme de chaleur.

Dans notre modéle, la réponse du milieu (déformation locale) a la sollicitation mécanique interne
(push ultrasonore) est modélisée par une loi exponentielle du 1° ordre, de temps caractéristique T,
voir Equation 16 (Chapitre 2). Mathématiquement, il s’agit du temps nécessaire pour que la réponse
du systeme 1° ordre demeure dans I'intervalle £5 % de sa valeur finale. Physiquement, t représente
le temps de relaxation mécanique et porte en lui une double information, reflétant a la fois I'élasticité
et la viscosité du tissu tel que, pour un comportement newtonien :

T= % Equation 19

ou n représente la viscosité dynamique du milieu, exprimée en Pa.s et u le module d’élasticité en
cisaillement, en Pa.

Dans la méthode originale présentée par Vappou et al. (Vappou et al., 2018), ce temps de
relaxation viscoélastique t a été fixé en considérant les mesures de t rapportées dans la littérature sur
certains tissus précis. La spécificité de chaque tissu en termes de valeur de T n’est donc pas prise en
compte.

Au vu de I’influence de t sur I’évaluation du module de cisaillement p (voir Chapitre 2, 2.3.2),
déterminer ce parametre expérimentalement permettrait en premier lieu d’affiner la méthode en la
rendant spécifique & chaque tissu, et donc d’améliorer I’exactitude de la méthode en termes
d’estimation de p. De plus, la viscosité (a travers le temps de réponse mécanique t) est un potentiel
biomarqueur supplémentaire des dommages thermiques causeés aux tissus (Kruse et al., 2000),
notamment au cours d’une ablation HIFU.

1.2. Détermination du temps de relaxation mécanique t au point focal

1.2.1. Modélisation de la phase au point focal

Au point focal, le signal de phase ne dépend pas de la vitesse de 1’onde de cisaillement cs car le
push ne s’est pas encore propagé. Il est uniquement gouverné par t et le déplacement asymptotique
D (Equation 16). Il est possible de déterminer t en s’appuyant sur I’expression de la phase théorique
évaluée au point focal. Pour rappel, comme déja détaillé dans le Chapitre 2, le lien entre phase et
déplacement est donné par :
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Tmsc

Equation 14
Ap(r,0) = y f G(£)6(r, 6, t)dt q(rappel)
0
et le déplacement 5(r, 6, t) est exprimé au point focal (r = 0) par :
_t
0 <t <Tpa:6t)=D(1—e77) ’
5(r=0,0,t) = Equation 20

Tpush _ t_Tpush
)e

t 2 Tpush:a(t)zD(l—e_ T T

Connaissant I’expression du MSG, d’amplitude G(t) et de durée Twmsg, et du déplacement induit
au point focal (Equation 20), le déphasage résultant peut étre exprimé a partir de 1’Equation 14 en
fonction de y, G(t), Tpush, Tmsc, le déplacement asymptotique D et t. Les 3 premiers paramétres sont
connus : y est spécifique au noyau d’hydrogene, et G(t), Tpush €t Tmsc sont fixés expérimentalement.

1.2.2. Résolution analytique

Exploitant I’approche MR-ARFI d’excitation mécanique transitoire, Souchon et al. (Souchon et
al., 2008) proposent ainsi de déterminer D et t par la résolution d’un systéme d’équations en incluant
2 valeurs de déphasage au point focal obtenues expérimentalement pour 2 valeurs différentes de Tpusn
prises parmi 5,6 ms, 8,3 ms et 16,7 ms. Dans cette étude menée sur des échantillons de foie de porc,
les auteurs utilisent, sur un systeme IRM 1,5 T, une séquence écho de gradient a faible angle de
bascule (FLASH) intégrant des MSG bipolaires rectangulaires d’amplitude G = 18 mT/m et de durée
variable Tmsc = 2 X Tpush, avec TR = 33,5 ms, TE e [14, 25] ms (selon la durée du MSG), résolution
spatiale 0,78 mm x 0,78 mm x 10 mm par voxel, et font varier la puissance acoustique (6 valeurs
comprises entre 4 et 48 W) et la profondeur des tirs ARFI (2 3 cm ou 4 cm). L’Equation 14 prend
donc, au point focal (r = 0), la forme suivante :

Ad’(r:o) = 2yGD (Tpush +1t(e T —-2)(1—-e =

=T us -T us z
e t h)) Equation 21

Sur les 21 cas disponibles, 5 seulement ont convergé vers une solution unique. Les résultats
obtenus étaient compris entre 6 ms et 8 ms pour t, et 70 et 90 um pour D.

Liees aux effets prépondérants de volume partiel au centre de la tache, les difficultés de
convergence constituent la limite principale de cette méthode. Celle-ci n’est valable que dans le pixel
central de la tache focale : elle est donc trés sensible a I’étape de repérage du pixel central, ¢’est
pourquoi la résolution spatiale doit étre importante. Pour ces raisons, cette méthode pour
I’identification de t n’a pas été retenue.
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1.2.3. Résolution par identification

Trois études ont cherché explicitement & estimer le temps de relaxation mécanique t du tissu par
identification au centre de la tache MR-ARFI (Dadakova et al., 2018, 2015; Kaye and Pauly, 2013).
En utilisant des acquisitions répétées avec un décalage temporel progressif entre MSG et push
ultrasonore, il est possible de capturer la propagation de 1’onde de cisaillement transitoire générée par
le push dans le milieu. En ajustant la phase expérimentale obtenue au point focal pour de multiples
décalages temporels entre push ARFI et MSG a un signal de phase simulé, t et D peuvent étre
déterminés par identification.

Pour cela, les études citées introduisent dans 1’expression du déplacement au point focal les
parametres toffset, Tm €t T4, QUi correspondent respectivement au décalage temporel entre push ARFI
et MSG, au temps viscoélastique de montée (ou « charge », pendant la durée Tpush) et au temps de
descente (« décharge »/relaxation) :

( _ttosfset
ItoffsetSt < loff: 6(t):D<1_e Tm >

6(r=06,1t) = 4 _foff—toffset> _ttory
e

Equation 22
Lt > tofr 6(t)=D (1 —e Tm Ta

0U toff correspond a I’instant définissant 1’arrét du push, et tottset permet de synchroniser le push
relativement au début du 2" lobe du MSG, voir Figure 33.
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Figure 33 — Détermination de D, tm et tq par identification du signal de phase MR-ARFI au
point focal, d’apres (Dadakova et al., 2018). (A.) Chronogramme de la séquence eécho de
gradient MR-ARFI utilisée, intégrant le parameétre tosset de synchronisation entre le push
ARFI de durée Tpush, et le début du 2" lobe du MSG, de durée d’encodage totale Twmsc. (B.)
Profils de phase MR-ARFI obtenus pour différentes valeurs de tosset. (C.) Représentation du
signal de phase expérimental (symboles) et issu du processus d’identification (ligne) obtenu
au point focal, en fonction de toffset.
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L’estimation de D, tm et tq a déja été proposée en imagerie ARFI ultrasonore (Huang et al., 2009;
Nightingale et al., 2001), directement a partir du déplacement obtenu au point focal. Ce processus
s’avere plus complexe en IRM : en effet, I’information n’est pas directement le déplacement du tissu
comme en imagerie ultrasonore, mais la phase du signal IRM, résultant de I’encodage par les MSG
(Chapitre 2, Figure 19). Les méthodes proposées par Dadakova et al. et Kaye et al. s’appuient donc
sur la phase MR-ARFI mesurée au point focal pour différentes valeurs de tostset. En combinant le
modele de déplacement (Equation 22) & I’expression théorique de la phase au point focal, le processus
d’identification consiste a associer un signal de phase MR-ARFI simulé pour différents tostset & Un
signal obtenu expérimentalement pour determiner D, tm et tq (Figure 34). L’algorithme
d’optimisation consiste a minimiser une fonction de codt définie entre la phase expérimentale et la
phase simulée.

Ad’focus (rad)

toﬁset 1

D
) T,
t tuffset (ms) Td

toffset 2

== - courbe
d’ajustement

toffset 3

Figure 34 — Illustration de la méthode d’identification de D, tm et t4 par balayage des toffset
et ajustement de la phase expérimentale obtenue au point focal par la minimisation d’une
fonction de codt.

Les résultats obtenus pour D, tm et tq estimés via cette approche pour différents milieux et
modalités d’acquisition (ARFTI ultrasonore ou MR-ARFI) sont consignés dans le tableau ci-dessous
(Tableau 9), d’apres la littérature.
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fantéme / _— résolution
echantillon Tm Td D R Acquisition Twmsc Tpoush spatiale
éT:;;oeanIc(j)zm MR-ARFI (GRE), 2mmx2mm
g 2ms 4ms 7 um 6 kPa Bo = 3T, 20ms | 10ms
175) G = 40 mT/m X7 mm
[Dadakova 2018] -
muscle de porc ex MR-ARFI (GRE),
vivo Te “fn N 2891 | 15.m | 2a5kPa Bo = 3T, sms | 38ms | 27 mxm3xm2n,qs mm
[Dadakova 2015] G =37mT/m
cervelle de porc 1 0242 MR-ARFI (SE) Bo 3mmx 7.5 mm
ex Vvivo 59ms | 59ms (norma- ,kPa = 3T, 2ms 9,5ms (ST inco;mue)
[Kaye 2013] lisé) G=40mT/m
Immx1mmx
muscle de lapin in 35 pm US-ARFI 0,4 mm
vivo [Huang 32ms | 55ms 2a5kPa 10 ms
2009] MR-ARFI (GRE),
31 um Bo=3T,G=20 | 10ms 2,8 mm x 2,8 mm
X 3 mm
mT/m
foie de veau ex 1 1 mmx 1 mmx 1
vivo [Nightingale | 6,2ms | 7,9 ms (norma- 0,1 kPa US-ARFI 3,4 us om
2001] lisé)
fantdme de
gélatine A ! geI’ 3.0 Pa Immx1lmmx1
L 51ms | 4,2ms (norma- lésion US-ARFI 34 s
[Nightingale lisé) 100 Pa cm
2001]
fantdme de 1
gelatine D | 3 5 e | 15ms | (norma- | 05kPa US-ARFI sgps | TMMximmxi
[Nightingale lisé) cm
2001]

Tableau 9 — Résultats obtenus par différentes études en US- ou MR-ARFI pour la détermination
de D, tmet tq par identification au point focal.

Plusieurs points intéressants peuvent étre commentés concernant les études MR-ARFI. En
choisissant une configuration dans laquelle Tpush << Twmse, Kaye et al. obtiennent des valeurs t et tq
identiques dans le tissu considéré, en appliquant 2 processus d’optimisation différents afin d’identifier
la phase encodant le push ARFI soit en montée pure, soit en descente pure, respectivement. Par
ailleurs, 1’étude réalisée par Dadakova et al. en 2018 sur fantdme de gélatine détermine un ratio tm /
14 égal a 2 pour la configuration Tpush = Tmse/2, cependant aucune indication n’est donnée sur le
processus d’identification et la gestion des cas d’encodage « mixtes » i.e. autres que montée ou
descente pure, présents dans cette configuration.

Pour la suite de notre étude, cette approche d’estimation du temps de relaxation mécanique
est retenue sous 1I’hypothése d’un milieu viscoélastique linéaire, ¢’est-a-dire qu’une unique constante
de temps t est considéree.

1.3. Adaptation de la sequence IRM

Comme vu précédemment, 1’estimation de t nécessite des décalages temporels entre les étapes
de la génération du push et de son encodage dans les images de phase. A cette fin, un paramétre
temporel ajustable, tofrset, a €€ ajouté dans la séquence MR-ARFI (présentée au Chapitre 2, 2.1.2) afin
de pouvoir modifier la synchronisation entre le trigger de la séquence HIFU relativement au début du
1°" lobe du MSG (considéré comme référence temporelle) selon la configuration suivante (Figure
35):
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o torrset < 0 : trigger HIFU avant le MSG (marge temporelle réglable, faisant augmenter
le TR)

e torrset = 0 : trigger HIFU et 1°" lobe du MSG synchrones,

o torfset >0 ; trigger HIFU apres le début du MSG (tofset limité a Tmsc, durée au-dela de
laquelle le déplacement n’est plus encodé dans la phase).

MSG MSG MSG

trigger .

HIFU :’ ”G , \
I temps temps
} > } ‘ ' > , ‘ ' >

3

temps

L

r€

< TMsG ' I —

fotset > 0
! push ARFI ' push ARFI . push ARFI
m . /\ temps ' emps
P o > > >
" Tpush '

Figure 35 — La synchronisation temporelle du MSG et du push ARFI est rendue modifiable
via I’introduction du paramétre toftset dans la séquence MR-ARFI. Pour une configuration
Twmsc / Tpush donnée, elle permet d’obtenir une variété de profils MR-ARFI d’aspect et de

taille différents. Des profils simulés avec toftset = - 5 ms, 0 ms et 5 ms sont donnés pour
chacun des 3 cas illustrés (paramétres de simulation : G =30 mT/m, Tmse =10 ms, Tpush =5
ms, p =3 kPa, t = 3 ms, resolution spatiale Ax = 0.5 mm)

A noter que tofrset = 0 correspond & la synchronisation dans la méthode MR-ARFI initiale

(Vappou et al., 2018), présentée au Chapitre 2.

Le chronogramme détaillé de la séquence est représenté Figure 36. En prenant le début du 1*

lobe du MSG comme référence, la stratégie de développement a consisté a implémenter le
déplacement temporel du trigger HIFU relativement a cet instant de référence. Si1’on souhaite lancer
le trigger HIFU avant le MSG, le parametre TimeBeforeRFblock permet d’ajouter 1’intervalle
temporel nécessaire pour placer le trigger, avant I’impulsion RF si besoin. L’intérét de ce choix
d’implémentation est que cette durée est intégrée au calcul du TR, sans modifier le TE. Le trigger
HIFU peut aussi étre lancé apres le début du MSG, et ce jusqu’a toffset = Tmsc. En effet, tottset > Tmsc
n’a pas de sens car le MSG n’encoderait aucun déplacement.
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Figure 36 — Chronogramme détaillé de la séquence MR-ARFI, incluant des MSG bipolaires
(polarité alternée entre 2 acquisitions, MSG+ et MSG-) et le parameétre tofrset de
synchronisation entre le MSG et le push ARFI (dans cet exemple, toffset < 0).

1.4. Application et premiers résultats

Dans cette sous-partie, la méthode d’identification de D et T précédemment décrite au point 1.2.3
(Figure 34) est appliquée aux 3 gels de gélatine étudiés dans le Chapitre 2, ainsi qu’au fantome calibré
(CIRS, Norfolk, USA) contenant des inclusions (pour la description des milieux, voir Chapitre 2,
2.1.1). La phase expérimentale au point focal pour plusieurs tofset est identifiée a la phase simulée
comme sulit.

1.4.1. Matériel et méthodes

Simulation de la phase numérigue

Le décalage temporel tofsset (Figure 35) entre le push ARFI et le début du 1*" lobe du MSG modifie
I’expression du déplacement au point focal 8(r = 0, 6, t), qui devient :

_t_toffset
toffset <t < Tpu5h+ toffset: S(t) =D|1—e T

§(r=0,0,t) = Equation 23

_ Tpush _ t_(Tpush+toffset)
t = 7;’U511+t0ffset: S(t) =D|1—e T e T

en définissant le début du 1*" lobe du MSG comme la référence temporelle at = 0. La phase numérique
est simulée en introduisant ce déplacement dans 1’Equation 14 pour r = 0.

Traitement de la phase expérimentale

Comme pour le MR-ARFI, I’analyse est effectuée sur les images de différence de phase
experimentales obtenues apres masquage (exclusion des pixels en dehors de 1’objet par un seuillage
de I’image d’amplitude) et dépliement spatial de la phase. Afin d’augmenter la résolution spatiale
apparente des images au cours de 1’identification, celles-Ci sont re-échantillonnées via une méthode
d’interpolation spatiale linéaire de facteur 2. En pratique, le pixel central (correspondant au point
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focal) est défini comme le centre de I’ellipse ou du cercle épousant au mieux la tache ARFI, tracé
manuellement par I’utilisateur.

Algorithme d’optimisation

La fonction de cofit retenue pour 1’optimisation consiste a minimiser 1’erreur quadratique entre
la phase expérimentale obtenue au point focal et la phase numérique, afin de déterminer D et t.

Estimation de u

Pour I’estimation du module de cisaillement p par la méthode d’élastographie MR-ARFI décrite
dans le Chapitre 2 (1.2), les profils MR-ARFI sont normalisés, ainsi le parametre D = 1 et seul le
paramétre t est estimé est injecté dans le modéle. Comme précédemment (Chapitre 2, 2.2), les
résultats obtenus pour p sont comparés a ceux de I’ERM pour les 3 gels de gélatine et aux valeurs
fournies par le constructeur (indentation mécanique) pour le fantbme commercial.

Parameétres d’acquisition MR-ARFI

Le montage expérimental est le méme que précédemment (Chapitre 2, 2.1.3). Les expériences
MR-ARFI ont été réalisées sur un systeme IRM 1,5 T (MAGNETOM Aera et MAGNETOM Sola,
Siemens Healthineers, Allemagne) avec les paramétres d’acquisition suivants (Tableau 10 ci-dessous
et Tableau 11). Pour améliorer le rapport signal a bruit, les antennes radiofréquences intégrées a la
table IRM (« spine », 8 x 3 éléments) ont été exploitées pour chacune des expériences. Les mesures
en MR-ARFI sont effectuées 3 fois pour chaque gel de gélatine et selon un nombre variable de
répétitions pour le fantdbme CIRS (Tableau 12), afin de moyenner les résultats sur les différentes
répeétitions.

Gels de gélatine

Fantdme CIRS

Séquence Echo de gradient MR-ARFI EPI segmentée
TR 500 ms (voir Tableau 11)
TE 37 ms (voir Tableau 11)
Facteur EPI 37 37
Champ de vue 450 mm x 450 mm 256 mm x 256 mm
Matrice 128 pix x 128 pix 128 pix x 128 pix
Epaisseur de coupe 6 mm 5mm
Angle de bascule 90° 55°/70°
G 26 mT/m 30 mT/m
Tmsc 10 ms (voir Tableau 11)

Encodage MSG

selon la directio

n du push ARFI

Tpush

5ms

(voir Tableau 11)

{offset

SSms:1ms:9ms

(voir Tableau 11)

Temps d’acquisition
par image

2s

2s

Tableau 10 — Paramétres d’acquisition des expériences d’élastographie MR-ARFI réalisées sur les

3 gels de gélatine et le fantdme CIRS.
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Dans le fantdme CIRS, 5 configurations Tpusn/Tmsc différentes ont été appliquées (Tableau 11)
afin de tester la fiabilité du processus d’identification et la reproductibilité¢ des méthodes présentes
dans la littérature. Les configurations 1, 3 et 3bis au ratio Tpusn/Tmss = 0,5 sont ainsi inspirées de
I’étude réalisée par Dadakova et al. (Dadakova et al., 2018) tandis que la configuration 4 est adaptée
de I’étude menée par Kaye et al. (Kaye and Pauly, 2013).

Ne° configuration | Tpush(mMS) | Twmsc (MS) toftset (MS) Ndc;n;lzl;e TR (ms) / TE (ms) bg?gdfed(i)
1 5 10 -8:1:9 18 500/ 28 55
2 5 5 -6:05:45 22 500/ 23 55
3 2,5 5 -4:05:45 18 500/ 23 55
3bis 4 8 -6:05:6 25 500/ 26 55
4 10 5 -10:05:0 21 1000/ 23 70

Tableau 11 — Paramétres d’acquisition pour la détermination de t sur le fantdbme CIRS.

Ces mesures ont été menées au cours de deux expériences distinctes : les configurations 1 — 2 —
3 —4 ont été appliquées au gel de fond et a I’inclusion 2 a une premiére date d’acquisition, tandis que
les configurations 1 — 2 — 3bis — 4 ont été appliquées a une date différente au gel de fond et a
I’inclusion 3 du fantdme. Cela permet notamment d'évaluer la répétabilité de la méthode. Le nombre
de répétitions total varie d’un milieu a 1’autre et est consigné pour une configuration donnée dans le
Tableau 12.

Config. 1 Config. 2 Config. 3 Config. 3bis Config. 4

Gel de fond 5 5 2 3 3
Inclusion 2 3 3 3
Inclusion 3 3 3 2 2

Tableau 12 — Nombre de répétitions selon le milieu et la configuration Tpush/Tmsc utilisée pour les
expériences menées dans le fantéme CIRS.

Pour cette série d’expériences, la puissance acoustique des tirs ARFI est réglée a 160 W. Le push
ARFT est réalis¢ a une distance correspondant a la focale nominale, sauf dans 1’expérience sur le gel
3%, pour laquelle le tir a été réalisé a 7 cm du centre de concavité du transducteur.
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1.4.2. Résultats

Estimation de t et u dans 3 gels de gélatine

Dans les gels de gélatine, les courbes d’identification de la phase au point focal pour les différentes
valeurs de tofrset SONt données Figure 37.
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Figure 37 — Courbes d’identification de 1 et D expérimentales (noir) et meilleure solution issue du
processus d’optimisation (bleu). Les valeurs de phase expérimentale sont obtenues en moyennant
pour chaque tofset SUr les 3 répétitions acquises pour chacun des 3 gels de gélatine. Résolution
spatiale dans le plan aprés interpolation Ax = 0,9 mm.

Le module de cisaillement est ensuite estimé avec la valeur de t déterminée pour chaque gel, et

pour toriset = 0 (Tableau 13), comme dans la méthode originale (Vappou et al., 2018) présentée au
chapitre précédent.
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Gel n°1 (3%0) Gel n°2 (3% + huile) Gel n°3 (5%0)
T 14,6 ms 7,4 ms 3,7ms
('t‘ MR'iRg') 1,7+0,1 kPa 2,1+0,1kPa 3,1+0,1 kPa
offset —
2,1+0,1 kPa 2,6 +0,3 kPa 5,0+ 0,3 kPa
B ERM (f = 60 Hz) (f = 100 Hz) (f = 100 Hz)
Ap
( 1L MR-ARFI — H ERM x 100 ) -19 % -19% -38 %
1 ERM
N =T X 1 MR-ARFI 24,7 Pa.s 15,2 Pa.s 11,5 Pas

Tableau 13 — Comparaison des résultats obtenus sur les 3 gels de gélatine par élastographie MR-
ARFI et ERM. Moyenne et écart-type sont calculés entre les 3 répétitions pour le MR-ARFI, et dans
une région d’intérét circulaire de 7 cm de diamétre pour I’ERM.

Les résultats du MR-ARFTI sont stables d’une répétition a 1’autre avec un écart-type faible entre
les 3 répétitions (0,1 kPa) pour chacun des 3 fantdmes. Comme précédemment (Chapitre 2, Tableau
5), les valeurs du module de cisaillement estimées par MR-ARFI sont systématiquement plus faibles
que celles obtenues par ERM, avec un écart compris entre 19 et 38 %. Les valeurs de viscosité sur la

derniére ligne sont calculées d’aprés 1’Equation 19.

Estimations de t et u dans le fantdme CIRS

Concernant le fantdome CIRS, les courbes d’identification de la phase au point focal pour les
différentes valeurs de torrset €t configurations Tpusn/ Tmsc définies dans le Tableau 11 sont données
pour le gel du fond dans la Figure 38.
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offset

ol ——Exp |/ ol —k—Exp ||
—¥— Simu —¥—Simu

| — 1 M
AT o #°
D=47.4 um% e < | D=473um —
*%M -3 pm ;
4} T=30ms | 4 T=33ms |
=

2t 1 5

Ag (rad)
o

A¢ (rad)
o

||||||||||||||||||||||

,b‘fbfll,’\Q’\’L"bk om#mc\lrlo‘—wmvtoco

offset (ms) toffset (ms)

Gel de fond conflg 4: Ad)focus VS tcﬁset

2l —%—Exp |/
—¥— Simu
] %'*H%
) 3
S0 :
1 *%*%ﬁ%%ﬂe e
© Feppe
3 HF

D =49.6 um
- 7=3.1ms

||||||||||||

10
9
8
75

-6
5
4
3
2
1
0

offset (mS)

Figure 38 — Phase expérimentale (noir) et phase identifiée issue du processus d’optimisation de t
et D (bleu) dans le gel de fond du fantéme calibré, pour différentes configurations Tpush/Twmsc.
Les valeurs de phase expérimentales sont moyennées sur les différentes répétitions. Résolution

spatiale dans le plan apres interpolation Ax = 0,5 mm.

Les résultats obtenus respectivement pour D, t et u sont présentés par milieu et configuration
Toush/ Tmsc considérée dans le Tableau 14, le Tableau 15 et le Tableau 16.

Config. 1 Config. 2 Config. 3 | Config. 3bis | Config. 4 IZ';;{?T;Z:
Gel de fond 51 um 49 um 47 um 47 um 50 um 49um+4%
Inclusion 2 70 um 71 um 86 um 76 um+ 12 %
Inclusion 3 44 um 34 um 56 um 47 um 45 um + 20 %

Tableau 14 — Résultats obtenus pour le déplacement ARFI asymptotique D dans le fantéme calibré.

Config. 1 Config. 2 Config. 3 | Config. 3bis | Config. 4 Moyennei

écart-type
Gel de fond 3,5ms 2,8 ms 3,0 ms 3,3 ms 3,1 ms 3,2ms+8 %
Inclusion 2 2,2 ms 2,7 ms 2,6 ms 25ms+11%
Inclusion 3 51ms 4,7 ms 8,2 ms 6,6 ms 6,2 ms + 26 %

Tableau 15 — Résultats obtenus pour le temps de relaxation mécanique t dans le fantome calibré.
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Il est intéressant de remarquer que le déplacement ARFI D le plus élevé est obtenu dans le milieu
le moins rigide i.e. I’inclusion 2, ce qui est cohérent. Les valeurs d’écarts-types calculées pour D et t
entre les différentes configurations Tpush/ Tmsc sont plus élevées dans les inclusions, en comparaison
avec le gel de fond.

Le temps de relaxation mécanique t déterminé avec la configuration 1 (colonne verte Tableau 15)
est ensuite injecté dans le processus d’identification du module de cisaillement p. En effet, la
configuration 1, i.e. Tpush/Tmsc =5 ms/ 10 ms, correspond a celle utilisée dans la méthode MR-ARFI
avec torrset = 0 présentée le Chapitre 2. Cependant, les inclusions 2 et 3 ayant des dimensions limitées,
une valeur adéquate de tofsset a pu ici étre choisie pour chacun de ces milieux afin d’éviter que la tache
ARFTI générée ne soit plus large que I’inclusion ce qui induit d’importants effets spatiaux moyenneurs.
Cela sera plus amplement traité dans la discussion (1.4.3). Les résultats obtenus ainsi sont présentes
dans le Tableau 16.

Milieu : Gel de fond Inclusion 2 Inclusion 3
T 3,5 ms 2,2 ms 5,1 ms
tofrset MR-ARFI 0 ms 5ms 4 ms

MR-ARFI 51kPa+11% 32kPat2% 10,8 kPa+ 3%
u
Fiche technique 59 kPa+5% 34 kPa+5% 11,6 kPa+5%
Ap -13 % -5 % -7 %

Tableau 16 — Résultats obtenus dans le fantdme calibré pour le module de cisaillement p par MR-
ARFI, en faisant I’identification des profils obtenus pour la configuration n°1, avec la valeur de t
estimee (issue du Tableau 15) et tofset choisi pour que la tache ARFI ne soit pas plus large que
I’inclusion. Comparaison de pmr-arri aux données fournies par le constructeur.

En prenant en compte le temps de relaxation t déterminé pour chaque milieu, et 1’étendue spatiale
de la tache ARFI (par la sélection d’une valeur de torrset appropriée), I'estimation du module de
cisaillement par élastographie MR-ARFI dans le fantdme calibré est proche des valeurs fournies par
le constructeur, avec des différences comprises entre 5 et 13 % (Tableau 16). Les résultats du MR-
ARFI sont reproductibles pour les valeurs de tofrset Choisies au vu des faibles ecarts-types (compris
entre 2 et 11 % de la valeur moyenne) obtenus entre les différentes mesures du module de cisaillement
moyen dans les taches ARFI.

1.4.3. Discussion

Dans les gels de gélatine, les valeurs de temps de relaxation mécanique obtenues via la méthode
d’identification de la phase au point focal appartiennent a la gamme de valeurs de t identifiées dans
la littérature (Dadakova et al., 2018; Farrer et al., 2015; Nightingale et al., 2001). Le déplacement
ARFI D augmente avec le module de cisaillement p, estimé aussi bien par élastographie MR-ARFI
qu’en ERM, en cohérence avec le fait que les milieux les plus mous se déforment le plus. De fagon
moins évidente, dans la gélatine, t apparait d’autant plus faible que p augmente (Tableau 13), d’ou
I’intérét de comparer les gels par leur viscosité dynamique n. Dans cette perspective, 1’ajout d’huile
végétale dans la composition du gel n°2 avait pour but de réaliser un milieu plus visqueux que les
autres. Les valeurs estimées pour n dans ces 3 gels indiquent cependant que le gel n°2 est moins
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visqueux que le gel n°1 (Tableau 13), suggérant que 1I’émulsion d’huile dans la gélatine n’a pas été
correctement réalisée dans le milieu n°2, ou que ce procédé est peu approprié pour modéliser la
VISCOsité.

Dans le fantdme calibré, plusieurs configurations Tpush/ Tmsc adaptées de la littérature ont éte
utilisees. Les résultats obtenus pour D et T entre les différentes configurations indiquent une meilleure
fiabilité du processus d’identification dans les milieux les plus mous (inclusion 2 et gel du fond), pour
lesquels les résultats sont stables d’une configuration a I’autre (Tableau 14 et Tableau 15).

Dans tous les cas de figure, on observe sur les courbes d’identification de D et t que les pentes de
la phase expérimentale et simulée sont en bon accord. Dans certains cas (gels 3%, inclusions du
CIRS), le repérage du pixel central n’était pas optimal méme apres interpolation des profils MR-ARFI
(rapport phase-a-bruit limité par la présence d’une phase résiduelle, ou de bruit dans les images). La
mesure expérimentale n’a donc peut-étre pas été effectuée exactement au point focal, ce qui peut
expliquer les différences obtenues, ajouté aux effets de volume partiels mentionnés précédemment.

La limite principale de cette méthode d’identification de T est qu’elle dépend de la détermination
du pixel focal, qui peut étre physiquement situé a cheval entre plusieurs voxels de I’image. Cet effet
de volume partiel sur la phase au point focal est tres sensible a la résolution spatiale des images. De
plus, la méthode nécessite de nombreux pas temporels (toffset) pour estimer t afin de « compenser »
les erreurs contenues dans le signal de phase, au détriment de la résolution temporelle.

D’un point de vue plus général, 'implémentation du parameétre toffset €st a 1’origine de 2
améliorations notables. D’une part, le balayage d’un ensemble de toffset permet de déterminer le temps
de relaxation mécanique t spécifique au milieu et donc d’améliorer I’exactitude de 1’approche
d’¢élastographie MR-ARFI en injectant cette valeur dans le processus d’estimation du module de
cisaillement p. Dans 1’étude menée sur gels de gélatine, cela s’est traduit par 1’obtention de valeurs
d’¢lasticité plus cohérentes avec les résultats de I’ERM pour les 2 gels les plus mous si 1’on compare
entre eux le Tableau 13 et le Tableau 5 (Chapitre 2). A noter que les résultats du gel n°3 n’ont pas
été affectés notablement, du fait d’une valeur de t identifiée proche de 4 ms comme fixée
précédemment. La méme remarque s’applique au gel de fond du fantdme calibré.

D’autre part, le paramétre tofiset rend la méthode d’élastographie MR-ARFI plus flexible en
donnant la possibilité de contrdler, pour une configuration Tpush/Tmse spécifique, ’aspect et I’étendue
de la tache ARFI a identifier, ce qui a beaucoup d’intérét lorsque les milieux a caractériser sont de
dimensions limitées. En trouvant un compromis entre I'étendue spatiale de la tache ARFI et le respect
de I’hypothése d’homogénéité locale posée par notre modele, il a été possible d’estimer p de fagon
plus précise dans les inclusions du fantéme calibré (Tableau 16, comparé au Tableau 6 du Chapitre
2).

En effet, pour une configuration Tpush/Tmse donnée et a tofrset fixé, le diametre de la tache ARFI
augmente avec la rigidité, comme cela a déja été montré au chapitre précédent (Figure 30). En
exploitant la configuration 1 et pour toffset = 0 ms comme défini dans le chapitre précédent, I’¢lasticité
mesurée dans les inclusions du fantdme résultait d’une moyenne entre les valeurs de I’inclusion et du
fond, conduisant a des sur-estimations pour les inclusions plus molles que le fond et des sous-
estimations pour celles plus rigides.

Avec un encodage précoce relativement au push (i.e. tofrset > 0), il est possible de diminuer la taille
des taches MR-ARFI. L’obtention de profils plus résolus a ainsi permis de se rapprocher de
I’hypothese d’homogénéité locale en choisissant, pour la configuration 1, toffset > 2 ms pour I’inclusion
2 (plus molle que le gel de fond) et toffset > 3 ms pour 1’inclusion 3 (plus rigide que le gel de fond).

67/120



Cependant, la tache ARFI doit également avoir une taille minimale afin de rendre le processus
d’identification possible et fiable. Une tache réduite (i.e. de seulement quelques pixels de diamétre)
peut entrainer des erreurs dans le processus d'identification en raison de la quantité limitée de données
disponibles dans le profil de phase. Ainsi, les résultats ne sont plus reproductibles au-dela de toffset =
6 ms pour ’inclusion 2 (Figure 39), et de toffset = 4 ms pour I’inclusion 3 (Figure 40), ce qui réduit
encore un peu plus la fenétre des torsset pour réaliser une identification précise et fiable. Cela suggére
donc qu’il existe une valeur de toffset Optimale dépendant & la fois du milieu étudié et de la

configuration Tpush/ Tmsc utilisée.
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Figure 39 — Estimation du module de cisaillement
u par élastographie MR-ARFI dans I’inclusion 2 du
fantdme (configuration 1) en fonction de toffset. Pour
chaque valeur de torfset, le module de cisaillement est
moyenné (étoile noire) sur les 3 répétitions
(symboles). Malgré la présence de bruit dans les
taches ARFI, on observe I’influence du gel de fond
(ufond = 6 kPa) dans les résultats, notamment pour
tofiset < -4 ms, d0 au recouvrement a la fois de
I’inclusion et du fond par la tache ARFI. Celle-ci est
circonscrite a I’inclusion pour tofset > 2 ms dans ce
milieu. Néanmoins au-deld de tofiset = 6 ms, le
processus d’identification n’est plus fiable.

Inclusion 3 : 4 VS toffset

247 o ron1 |
O rep1 o Q
221 % rep2 ,/@ "
207 rep 3 4
18|« mean 7
=16y 9 o
S4p et | %
=12 .
210 s ‘.
8 . »8'& lk
6 f/% o I
4
olo e
8 6 4 -2 0 2 4 6 8
toffset (mis)

Figure 40 - Estimation du module de cisaillement p
par élastographie MR-ARFI dans I’inclusion 3 du
fantdme (configuration 1) en fonction de la gamme
de tofser balayée. Pour chaque valeur de toffset, le
module de cisaillement est moyenné (étoile noire)
sur les 3 répétitions (symboles). L’influence du gel
de fond (ufond = 6 kPa) est clairement visible pour
toffset < 3 ms, dii a I’effet de moyenne spatiale entre
modules de cisaillement de 1’inclusion et du fond.
La tache ARFI est circonscrite a 1’inclusion pour
totfset > 3 ms dans ce milieu. Au-dela de toftset = 4 ms,
la fiabilité de I’identification est remise en question.

68/120



2. Prise en compte de ’anisotropie

2.1. Contexte et intérét

L'isotropie caractérise 1’invariance des propriétés physiques d’un milieu en fonction de la
direction. Un nombre significatif de tissus étant anisotropes, une étape plus avancée dans la
modélisation tissulaire consiste a supprimer la limitation imposée par I’hypothése d’isotropie,
amenant potentiellement a des erreurs significatives dans 1’estimation des propriétés viscoélastiques.

Bien que I'nypothése d'isotropie soit simple et souvent admise en élastographie, elle peut ne
pas étre exacte pour certains tissus mous comme les muscles squelettiques par exemple, composés de
fibres orientées selon une direction privilégiée, ou encore les reins. Dl a I’anisotropie présente dans
de tels milieux, les ondes de cisaillement générées pour I'élastographie sont susceptibles de se
propager a des célérités différentes selon I’orientation des structures rencontrées sur leur chemin.
Appliquer un modeéle isotrope a un milieu anisotrope peut pour cette raison conduire & des erreurs
importantes en termes de détermination des propriétés mécaniques (Schmidt et al., 2016).

2.2. Implémentation

2.2.1. Profils de phase unidimensionnels

Pour prendre en compte 1’anisotropie du tissu, I’approche proposée consiste a identifier la tache
ARFI direction par direction (i.e. « rayon par rayon » pour une tache circulaire). Plusieurs profils de
phase unidimensionnels ®1p(0) sont extraits a partir d’une tache ARFI expérimentale (®2p) pour des
directions 6 définies par I’utilisateur. Ces profils correspondent a des vecteurs de pixels contigus
incluant le pixel central (Figure 41). Leur identification & un profil simulé permet ainsi d’obtenir une
carte polaire de module de cisaillement w(0). 1l convient de noter que cette approche suppose
I’homogénéité du milieu étudié le long de chaque rayon.
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1. Détection des profils 1D

Profil MR-ARFI 2D Profil MR-ARFI 2D
expérimental expérimental
Directions 0
exemples : Extraction
0,=45°
8,=90°
;=220°

2. Ré-échantillonnage du profil 1D expérimental
z }:’T“:? ‘ * ofi inlal 2}&‘% ‘ ‘ » original 2@6{1\‘ | ‘X original
é';: 91 = 45 [+ I@ kJET‘ 92 = 90 o o intgrpollated \4%\ 93 = 220 o o intgrpo:ated

1 [}

= ) —_ —_ o
Q
g ?)é:- ) £ ® g ¢
3, . RN & - X = A
kfc;? | @M'@ Ao ° i To- ke SRS
T s 2 =~ ot (F)
&1y & & &,
1 4 . adl! . 4
0 10 20 30 40 50 60 70 0 10 20 30 40 S0 €0 70 0 10 20 30 40 5 60 70
distance from center (mm) distance from center (mm) distance from center (mm)
. - - \ - - rd
3. Identification a un profil 1D simulé
. ‘ ® Experimental interpolated 1D‘-proﬁ\e
V . - Carresponding simulated 1D-profile u (e)

Algorithme d'optimisation <1 ; =
. H 0,=45° carte polaire du
min foost(Besp, Sun) 5 | mm) e FoRT
% cisaillement

o] 10 20 30 40 50 60 70
distance from center (mm)

Figure 41 — Vue synoptique du processus d’extraction, de ré-échantillonnage et d’identification des
profils MR-ARFI 1D expérimentaux a des profils 1D simulés, en vue de générer les cartes polaires
d’élasticité p(0). Les profils 1D expérimentaux sont représentés dans cet exemple pour 3 valeurs
choisies d’orientation 6 = 45 °, 90 ° et 220 °, et sont issus de 1’extraction d’une tache ARFI
expérimentale 2D de dimensions 91 mm x 91 mm et 181 pixels de c6té (soit une résolution spatiale
dans le plan Ax = 0,5 mm) acquise sur le gel de fond du fantéme CIRS.

Pour des raisons de lisibilité, les profils 1D des sections 2 et 3 sont affichés avec un sous-
¢chantillonnage d’un facteur 3.

Une fois extraits des profils de phase ®.p, les profils expérimentaux ®1p(0) sont ré-échantillonnés
afin de correspondre a la résolution spatiale la plus fine présente dans le segment 1D détecté. IIs sont
ensuite identifiés a des profils 1D simulés pour une résolution spatiale identique, a partir de
I’expression du déphasage encodé en MR-ARFI (Equation 14). Celle-ci fait intervenir le modéle de
déplacement tenant compte désormais de la valeur du paramétre d’acquisition toffset, COMMe présenté
plus tét.

2.2.2. Atténuation geométrique

D’autre part, Nous avons jusqu’a présent considéré un modele ou I’onde de cisaillement générée
se propage sans atténuation, conduisant a introduire un front d’onde qui se déeplace par simple
translation (Chapitre 2, Equation 17 et Figure 19). Pour rendre le modéle plus réaliste, I’atténuation
géométrique de I’onde mécanique est incluse dans le simulateur numérique. En supposant que le push
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ultrasonore génére une onde cylindrique de vitesse de propagation cs, I'atténuation de I'amplitude est
modélisée comme étant inversement proportionnelle a la racine carrée de la distance (r) depuis la
source d'excitation, i.e. Vr>0:

T
t<c—:5(t)=0
5(r,0,t) = - ° 1 - Equation 24
t>—:8(t)=—=6(0,0,t — —
o () 7 ( Cs)

ou CL représente le décalage temporel entre le début du push et sa propagation en un point situé a

la position r, et 3(r = 0, 0, t) le déplacement induit au point focal, exprimé par 1’Equation 23.
L’impact sur I’aspect des taches ARFI est visible sur la figure suivante (Figure 42).

Sans atténuation Avec atténuation

1.5 1.5
1 1
0.5 0.5
0 0
-0.5 05
-1 1
-1.5 -1.5

Figure 42 — Comparaison de taches ARFI (A® en radians) obtenues par simulation
numérique, avec et sans prise en compte de I’atténuation géométrique. Paramétres de
simulation : G = 30 mT/m, Tmse = 10 ms, Tpush =5 ms, =5 kPa, D =50 um, T = 3 ms,
résolution spatiale AXx =1 mm, toffset = 0 MS.

2.2.3. Processus d’identification

En combinant ce modéle de déplacement a I’Equation 14 et & la relation liant la vitesse de
propagation de 1’onde csau module de cisaillement p (sous I’hypothése d’un milieu élastique linéaire
localement homogene), le processus d’identification consiste & associer un profil de phase MR-ARFI
1D simulé a un profil obtenu expérimentalement pour déterminer p selon chaque orientation 6 définie
(Figure 41) et obtenir ainsi une carte polaire p(6) pour une tache ARFI.

La fonction de cott utilisée dans 1’algorithme d’optimisation consiste @ maximiser la corrélation
entre le profil de phase expérimental et le profil simulé, cette approche étant choisie dans le but d’étre
moins sensible aux valeurs de la phase présentant de nombreuses incertitudes. L’utilisation de la
corrélation permet également de s’affranchir de I’étape de normalisation des profils, devant étre
réalisée convenablement (notamment en s’assurant que le pixel dont la valeur est utilisée comme
facteur de normalisation appartienne a la tache ARFI et non au reste de I’image), ce procédé pouvant
avoir une influence notable sur I’aspect des taches ARFI expérimentales et donc sur les résultats
découlant de I’identification de ces profils.

71/120



2.3. Validation sur jeux de données numériques

Pour vérifier la fiabilité du processus d’identification du module de cisaillement en fonction de la
direction, des profils de phase MR-ARFI correspondant & des milieux anisotropes fictifs ont été
générés par des simulations numériques. Un exemple est donné ci-dessous. Les valeurs de module de
cisaillement pour cette simulation sont comprises entre 1 kPa et 8 kPa, ce qui correspond & une gamme
de valeurs réalistes dans les tissus mous. Les autres parametres de la simulation ont été définis comme
suit: G =36 mT/m, Tmse = 10 ms, Tpush = 5 mS, tofiset = 0 MS, T = 3 ms, résolution spatiale Ax =1
mm, image 61 x 61 pixels. La tache MR-ARFI simulée et les résultats de I’identification, sous forme
de carte polaire p(6), sont donnés en Figure 43 ..

p(0)
90°

Figure 43 — (Gauche) Simulation numérique d’une tache ARFI 2D obtenue pour un milieu
anisotrope fictif. (Droite) Carte polaire u(0) issue de I’identification par MR-ARFI
anisotrope, évaluée pour 128 valeurs d’angles distribuées dans ’intervalle 6 € [0 °: 360 °[.

Bien que cette définition d’anisotropie par secteurs ne soit particuliérement pas réaliste, cette étude
permet d’illustrer la capacité de la méthode proposée a reconstruire le module de cisaillement selon
les différentes directions autour de la tache focale.

A noter que I’aspect « pixellisé » du profil ARFI 2D (Figure 43) est inhérent & la méthode de
génération des taches ARFI. En effet, le simulateur numérique génére d’abord un profil ARFI 1D
obtenu via la convolution du push par le MSG, ce profil 1D étant ensuite déployé de facon circulaire
en attribuant la valeur de la phase obtenue & une matrice de pixels pour générer un profil 2D.

3. Approche MR-ARFI anisotrope proposée

3.1. Méthodologie

L’approche compléte de MR-ARFI anisotrope proposée, aprés détermination du temps de

relaxation mécanique t du milieu et prise en compte de I’atténuation géométrique, est résumée en
Figure 44.
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Figure 44 — Schéma synoptique de la méthode d’¢lastographie MR-ARFI proposée pour
I’identification des propriétés viscoélastiques du tissu et la prise en compte de 1’anisotropie.
Le cadre en pointillés gris consacré a I’identification de t a fait ’objet de la 1% sous-partie

tandis que 1’extraction et I’identification des profils 1D a été détaillée dans la 2°™ sous-

partie de ce chapitre.

A noter que pour le monitoring d’ablations HIFU, la méthode requiert au moins 2 séries
d’images : la premiere avec des valeurs de tosfset Variables pour pouvoir déterminer t, la seconde a
toffset fixé pour suivre en temps réel 1’évolution du module de cisaillement p(0) au cours de la
procédure.

3.1.1. Traitement des images

Comme expliqué précédemment (1.4.1), les images de phase MR-ARFI 2D ré-échantillonnées
(via une méthode d’interpolation spatiale linéaire de facteur 2) sont centrées sur la tache ARFI. C’est
ce procédé que nous allons maintenant détailler.

Sur latache ARFI la plus étendue de la série, le centre C de la tache est déterminé a partir du tracé
manuel d’un cercle ou d’une ellipse. L’identification de la phase au centre (pour plusieurs valeurs de
torrset) €St Utilisée en premier lieu pour la détermination du paramétre t. Pour la 2°™ partie de la
méthode consacrée a ’estimation de p en fonction de I’orientation 0, les dimensions des images
(carrées) centrées sont fixees de la maniére suivante : un algorithme de détection de contours
développé au sein du laboratoire est appliqueé a la tache permettant de calculer son rayon moyen r (en
pixels). La largeur et la hauteur de I’image finale sont prises égales a 2(r + m), ou m e [10, 20] pixels
typiquement, de sorte a avoir une marge de m pixels interpolés autour de la tache (Figure 45).
L’extraction des profils 1D (décrite au point 2.2) est réalisée a partir de cette image centree
redimensionnée.
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Figure 45 — Illustration du redimensionnement des images de phase MR-ARFI
expérimentales avant extraction des profils 1D. Apres avoir déterminé le centre C et le
rayon moyen r de la tache ARFI circulaire, une marge de m pixels est choisie afin d’obtenir
des images carrées de 2(r + m) pixels de coté.

3.1.2. Processus d’optimisation

Afin de contraindre le domaine des solutions pour le module de cisaillement, I’algorithme
d’optimisation utilisé est borné (D Errico, 2012) en fixant des limites physiques réalistes d’apres la
littérature. La gamme de valeurs caractéristiques pour des gels 0,1 kPa < p < 30 kPa (Farrer et al.,
2015; Kruse et al., 2000; Nightingale et al., 2001) est ainsi utilisée dans la partie suivante.

3.2. Caractérisation d’un fantbme isotrope calibré

Dans cette partie, la méthode développée au cours de ce chapitre (Figure 44) est appliquée au gel
matrice du fantdme commercial calibré (CIRS, Norfolk, USA) dont la valeur du module de
cisaillement est fournie par le constructeur (urer = 5,9 kPa £ 5 %). L’objectif est ici d’évaluer la
capacité de 1’¢lastographie MR-ARFI a estimer quantitativement les propriétés viscoélastiques d’un
milieu calibré, supposé isotrope et homogene, sans chercher a faire du monitoring d’ablations
thermiques HIFU. Comme précisé au point 3.1, la valeur de t est d’abord estimée au point focal avant
d’étre injectée dans le processus de détermination de p.

3.2.1. Paramétres d’acquisition

La séquence utilisée (écho de gradient EPI segmentée, sensibilisée au mouvement) présentée plus
tot (1.3) permet de synchroniser le push ARFI avec le premier lobe du MSG via le paramétre toffset.
Les expériences ont eté réalisées sur un IRM 1,5 T (MAGNETOM Sola, Siemens Healthineers,
Allemagne) avec TR 500 ms, TE ms, champ de vue 256 mm x 256 mm, matrice 128 pixels x 128
pixels, épaisseur de coupe 5 mm, facteur EPI 37. La configuration Tpush / Tmse =5 ms/ 10 ms a été
retenue avec G = 36 mT/m. Le parameétrage du tosfset & permis de balayer la plage [-6 : 1 ms], par pas
d’1 ms, ces mesures étant répétées 4 fois avec des tirs ARFI réalisés a 5,5 cm du centre du transducteur
et réglés a une puissance acoustique de 200 W. Pour améliorer le rapport signal a bruit, les antennes
radiofréquences intégrées a la table IRM (« spine », 8 x 3 éléments) ont été exploitées en association
avec une antenne a boucle flexible de 19 cm placée entre le fantdme et le transducteur.

3.2.2. Résultats
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La valeur de t au point focal est estimée a 3,4 ms dans le gel de fond du fantébme CIRS (Figure
46). A noter que ce résultat est cohérent avec les valeurs de t estimées plus tot dans ce milieu pour
différentes configurations Tpush/Tmsc (Tableau 15).
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Figure 46 — Courbes d’identification de t et D expérimentales (noir) et meilleure solution
issue du processus d’optimisation (bleu). Les valeurs de phase expérimentale sont obtenues
en moyennant pour chaque tofrset SUr les 4 répétitions acquises dans le gel matrice du
fantdme CIRS. Résolution spatiale dans le plan aprés interpolation Ax = 0,5 mm.

Profitant des taches MR-ARFI acquises avec différents toriset pour la détermination de t, la
méthode MR-ARFI anisotrope a été appliquée sur ces mémes images pour la détermination des cartes
polaires de p. La Figure 47 représente de gauche a droite (ligne supérieure) les profils de phase MR-
ARFI acquis pour des valeurs de toffset Croissantes. Les cartes polaires p(0) associées, moyennées sur
les 4 répétitions, sont données sur la ligne inférieure.
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Figure 47 — Résultats de I’élastographie MR-ARFI sur fantdme calibré. Ligne supérieure
: profils MR-ARFI 2D acquis au cours de la 2°™ répétition pour 8 valeurs croissantes de toffset
e [-6 ms : 1 ms ] affichage des profils pour A® e [-1rad : 1 rad]. Ligne inférieure : cartes
polaires () associées, moyennees sur les 4 répétitions, calculées pour 64 valeurs d’angle 6
réparties dans 1’intervalle [0° : 360° [. Les écarts-types associés a I’estimation de p sont
représentes sous forme de barres d’erreur.

Les diagrammes polaires w(0) circulaires résultants (Figure 47) sont caractéristiques d’un milieu
isotrope. Sous I’hypothése d’isotropie stricte, la valeur de p moyennée sur I’ensemble des 64 angles
0 est rapportée dans le Tableau 17 pour chaque répétition et torset. Moyenné sur les angles, les 4
répétitions et les 8 tofrset, 1 €équivaut a 8,2 kPa + 7 % (Tableau 17).

Toffset -6 ms -5 ms -4 ms -3 ms -2 ms -1 ms 0 ms 1ms
Répétition 1 (kPa) 80+0,2 | 84+03|87+03|85+04| 78+03|75+0,2|80+03|90+04
Répétition 2 (kPa) | 8,0+0,2 | 85+0,3 | 87+0,3 | 85+04 | 78+0,3 | 75+02 | 79+0,3 | 91+0,4
Répétition 3 (kPa) | 8,0+0,3 | 85+0,3 | 88+04 | 85+04 | 79+03 | 75+0,3 | 7,8+0,4 | 89+05
Répétition 4 (kPa) 80+0,2|85+03|88+04|85+05|78+04 | 75+03 | 78+03|89+0,6
Moyenne globale

80+0,2 | 85+03|88+03|85+04| 78+03|75+03|79+03|90+0,5
uvr-arri (KPa)
An
o MRARE] — H ret 36 % 44 % 49 % 36 % 32% 27 % 34 % 53 %
((PMB-AREL_ Erefy 100)
H ref

Tableau 17 - Moyenne + écart-type du module de cisaillement p (en kPa) déterminés par
élastographie MR-ARFI dans le gel matrice fond du fantdme commercial, en supposant I'isotropie
du milieu. La moyenne est ainsi calculée pour chaque toffset sur I’ensemble des directions radiales,
pour chacune des 4 répétitions. Les valeurs globales moyennées sur les 4 répétitions par tofrset SONt

données sur I’avant-derniere ligne. Ces valeurs sont comparées a la valeur de référence dans la
derniéere ligne.
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On constate une bonne répétabilité du MR-ARFI entre les répétitions au vu des faibles écarts-
types obtenus, et ce pour chaque tofrset. Cependant comparé a puer, le module de cisaillement du gel est
systématiquement sur-estimé en MR-ARFI.

3.2.3. Discussion des résultats

En faisant varier le paramétre tofrset, une valeur de t cohérente avec de précédents résultats a pu
étre déterminée dans le gel matrice du fantéme. Un ensemble de profils MR-ARFI 2D a été ainsi
obtenu, pour lesquels le module de cisaillement p a été estimé dans des directions radiales
sélectionnées autour du point focal.

Plusieurs arguments peuvent étre avancés pour expliquer les différences observées entre prer (5,9
kPa + 5 %) fournie par le constructeur et les différentes valeurs umr-arr du Tableau 17. Le premier
est I’influence du parameétre tosset SUr les résultats du MR-ARFI. En fonction de sa valeur, 1’étendue
de la tache ARFI peut étre assez réduite, relativement a la résolution spatiale de I’image. Si 'on
considere par exemple le cas particulier ou tofrset = 1 ms (Figure 47) pour lequel on obtient un module
de cisaillement p = 9,0 kPa = 5 % moyenné sur les 4 répétitions, le profil de phase est ici susceptible
de ne pas encoder suffisamment d'informations, rendant le processus d'identification peu fiable en
raison de la quantité limitée de données disponibles dans le profil de phase (voir aussi 1.4.3). De plus,
ce type de profils sans alternance de phase n’est peut-étre pas assez spécifique pour satisfaire 1’étape
d’identification. Pour une valeur intermédiaire tofiset = -1 ms, on trouve un module de cisaillement
moyen p de 7,5 kPa £+ 3 %, se rapprochant de la valeur indiquée par le constructeur. Cela souligne
I’importance de choisir une valeur de tofset Optimale comme déja discuté au point 1.4.3.

La deuxiéme explication pouvant étre apportée s’appuie, comme mentionné dans le Chapitre 2
(2.3.1), sur les différences concernant le mode d’excitation mécanique utilisé pour parvenir a ces
résultats : une comparaison directe est ici établie entre indentation mécanique, appliquée en quasi-
statique, et élastographie transitoire par MR-ARFI, ce qui n’est pas forcément pertinent.

4. Conclusion et perspectives

La présente approche d’élastographie par MR-ARFI propose de prendre en compte et d’estimer
I'anisotropie du milieu, via I’identification individuelle d’un ensemble de profils 1D extraits de
chaque image de phase MR-ARFI. Sous I’hypothése d’homogénéité radiale, notre méthode permet
donc d’obtenir des cartes polaires du module de cisaillement w(0). Elle vise également a étre
specifique au tissu en incluant dans le modele le temps de relaxation viscoélastique t, estimé en amont
du module de cisaillement.

L’¢évaluation de la méthode sur un fantdme homogeéne calibré pour 1’élastographie a confirmé sa
capacité a identifier la viscoélasticité du tissu de maniére quantitative.

La quatrieme partie se propose d’appliquer la méthode pour le suivi en temps réel d’ablations
HIFU realisées dans differents milieux, notamment anisotropes. Dans ce contexte, il sera important
de trouver un compromis entre I'étendue spatiale de la tache ARFI et le respect de 1’hypothése
d’homogénéité locale avancée dans notre modele. Nous avons montré dans les sections 1.4.3 et 3.2.3
que la tache ARFI devait avoir une taille minimale pour rendre le processus d’identification fiable. A
I’inverse, si la tache ARFI est étendue, relativement a la région traitée, le module de cisaillement
résultant peut se retrouver moyenné sur une zone potentiellement beaucoup plus grande que la zone
d'ablation, incluant a la fois des tissus ablatés et sains. Cela rejoint notamment les conclusions de

I’étude menée sur les inclusions du fantdome commercial (1.4.3). Pour ces raisons, une valeur de toffset
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optimale, dépendant a la fois du milieu étudié et de la configuration Tpush/Timsc utilisée, doit étre
soigneusement choisie avant chaque expérience de monitoring afin de contréler la taille de la tache
ARFlI initiale.
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Chapitre 4

Monitoring des thermo-ablations par HIFU

Dans cette partie, nous présentons les résultats associés a des procédures d’ablations
thermiques HIFU réalisées dans différents milieux (gel de gélatine, tissus ex vivo et in vivo), pour
lesquelles nous avons appliqué la methode de suivi par MR-ARFI polaire (Chapitre 3).
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1. Matériel et méthodes

Principe général

Comme expliqué plus tot, la réalisation de cette série d’expériences de monitoring par MR-ARFI
repose sur une adaptation de la séquence HIFU au besoin du MR-ARFI. Le méme transducteur étant
utilisé a la fois pour 1’ablation thermique et I’excitation mécanique, il s’agit d’intercaler dans la
séquence HIFU une phase de chauffe avec une phase de push ARFI (Figure 48). Les parametres
expérimentaux associés a cette séquence sont définis au point 1.5.

Puissance

acoustique HIFU
4

push ARFI

200 W _ |

120 W _

ablation HIFU

sow._ I
trigger IRM | »temps
Tchauffe
>
TR -

Figure 48 — Séquence HIFU dédiée au monitoring d’ablations par MR-ARFI, intercalant
phase de push ARFI et phase de chauffe. Elle est synchronisée a la séquence IRM via le
trigger. Les puissances acoustiques sont indiquées a titre d’exemple.

1.1. Montage expérimental MR-ARFI

Le montage expérimental (Figure 49) et le systeme HIFU utilisé¢ a la fois pour ’excitation
mécanique et I’ablation ont été introduits précédemment au Chapitre 2 (2.1.3).
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Figure 49 — Direction d’encodage du mouvement par le MSG et orientation de la coupe
d’imagerie pour les expériences de monitoring MR-ARFI.

Direction encodage MSG
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1.2. Paramétres d’acquisition IRM

La séquence utilisée (écho de gradient EPI segmentée, sensibilisée au mouvement) a été présentée
au Chapitre 3, permettant de synchroniser le push ARFI avec le début du premier lobe du MSG via
le parametre tosset. Les expériences ont été realisées sur des systemes IRM 1,5 T MAGNETOM Aera
et MAGNETOM Sola (Siemens Healthineers, Allemagne). Les parametres d'acquisition principaux
sont les suivants : TR 500 ms, TE 28 ms, FOV 256 mm x 256 mm (320 mm x 320 mm pour
I'expérience in vivo), matrice 128 x 128, épaisseur de coupe 5 mm (6 mm pour I'expérience in vivo),
facteur EP137, MSG : G 36 mT/m - Tmss 10 ms - encodage selon la direction du push ARFI (sélection
de coupe, voir Figure 49), temps d’acquisition par image 2 s. Pour améliorer le rapport signal a bruit,
les antennes radiofréquences intégrées a la table IRM (« spine », 8 x 3 éléments) ont été exploitées
pour chacune des expériences, en association avec :

e une antenne boucle flexible («loop coil », diametre 19 cm, mono-élément) pour les
expériences menées sur fantbme de gélatine et tissus de veau.
e une antenne souple (« body matrix », 3 X 6 éléments) pour I’expérience in vivo.

1.3. Thermométrie/élastographie simultanées

Il est rappelé qu’a chaque pas temporel, deux images MR-ARFI sont acquises avec une polarité
MSG opposée afin de doubler la sensibilité au déplacement en MR-ARFI (image de différence de
phase) et de récupérer les cartes de température par thermométrie PRFS (phase moyenne), voir
Chapitre 2, Figure 24. Les images de différence de phase sont dépliées spatialement pour
I'élastographie (Goldstein et al., 1988; Smith, 2010), tandis que les images de phase moyenne sont
dépliées temporellement pour la thermomeétrie, a partir d’un code développé a cet effet. La dérive du
champ magnétique principal Bo est compensée a partir de la mesure de la phase dans une région non-
chauffée de I’image de phase moyenne.

Le temps d'acquisition de ces 2 images, permettant le calcul a la fois d’une carte de température
et d’une carte polaire (D), est de 4 s pour ces expériences. Les étapes de post-traitement des images
(masquage, interpolation, reconstruction des cartes de température et d’élasticité) ont déja été
présentées dans les chapitres précédents. Afin de contraindre le domaine des solutions pour
I’obtention des cartes u(0), des limites physiques réalistes sont fixées d’aprés la littérature (Farrer et
al., 2015; Wu et al., 2001), a savoir 0,8 kPa < n < 150 kPa pour le module de cisaillement.

1.4. Description des échantillons et du sujet animal

Les ablations HIFU ont été réalisées dans différents milieux : fantbme homogene de gélatine,
tissus ex vivo (veau et porc) et in vivo chez le porc.

Le fantbme de gélatine a été réalisé la veille de I’expérience dans un récipient cylindrique
compatible IRM a partir de gélatine de porc en poudre (160 g), d'eau (2,6 kg) et de lait concentré (800
g) contenant 8 % de matieres grasses et 55 % de sucre, avec un rapport volumique équivalent a 20 %
de lait / 80 % d’eau afin d'augmenter I'absorption des ondes ultrasonores par le milieu (Farrer et al.,
2015). Le mélange a ensuite eté dégazé a l'aide d'une pompe a vide avant d’étre réfrigéré une nuit
entiére.

Les échantillons de viande (longe de veau, réti de porc) ont eté obtenus auprés d'un boucher local
la veille de I’expérience pour garantir leur fraicheur.
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L'expérience in vivo a été réalisée sur un porc (male, 32 kg) anesthésié et placé sur le dos, le
transducteur HIFU positionné sur P’intérieur de la cuisse droite. L'expérience a été menee
conformément a la réglementation locale en matiére d'expérimentation animale (autorisation APAFiS
#14092-2018031513247711v1) en suivant le principe des 3R (Reéduction, Remplacement,
Raffinement). L'animal a été maintenu sous anesthésie gazeuse durant 1’expérience (isoflurane a 1,8
%) avec une gestion appropriée de la douleur (Propofol 1 mg/kg) pendant la procédure HIFU. A
I’issue des expérimentations, 1'animal a été euthanasié par surdosage d'anesthésiques (10 min, 5%
d'isoflurane) couplé a une injection d'une solution saturée de chlorure de potassium (KCI 0,5 mL/kg)
par voie intraveineuse.

1.5. Paramétres spécifiques au monitoring MR-ARFI

Les expériences sont menées en 3 temps (Figure 50). Avant et aprés 1’ablation HIFU, le temps
de relaxation mécanique t du fantéme/tissu est déterminé avec 1’approche décrite au Chapitre 3
(1.2.3) reposant sur I’acquisition de plusieurs taches ARFI acquises avec différents tofrset. Pour 1’étape
de monitoring MR-ARFI et thermométrie, la séquence du systeme HIFU consiste a intercaler pour
chaque TR une phase de push ARFI avec une phase de chauffe HIFU (Figure 48).

Détermination de T pré-ablation HIFU (plusieurs t ;)

5

g"’ O‘ » ® 1 :E !

g R ¢ & & * Simu

- L

a -~ AN N B B

5 4 3 2 4 0 1 2 3 4 5
tf:)ffset (ms) /
/ 043.. Monitoring ablation HIFU (t ... fixé) temps s) \
Pre-ablation
Chronogramme d’une expérience de monitoring, chaque rectangle représentant une

acquisition IRM compléte (tache ARFI et carte de température) obtenue ici en 4 s.

/

Détermination de T post-ablation HIFU (plusieurs t_..) N
g : s ® % %
g0 &
E see0  Simy
S
5 4 3 2 -1 0 1 2 3 4 5
\ tcvffset (ms) /
Figure 50 — Diagramme illustrant les différentes étapes associées aux experiences de monitoring
par MR-ARFI.

Les parametres de la séquence HIFU sont indiques dans le Tableau 18. Le suivi de 1’ablation a
été effectué en temps réel en utilisant pour chaque expérience une unique valeur de tofrset. Celle-ci a
été choisie manuellement en fonction de I'étendue de la tache MR-ARFI obtenue dans le milieu
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considéré pour la configuration Tpush/Tmse donnée (voir Chapitre 3, section 4.). Pour cette série
d’expériences, la durée du push ARFI Tpush est fixée a Tmsc/2 =5 ms.

Fantdme de Exvivo 1 Ex vivo 2 In vivo
gélatine (veau) (porc) (porc)
Détermination de t pré-/post-ablation HIFU
Gamme de
toffset -5:1:4ms -2:05:2ms -25:0,5:2ms -5:0,5:0,5ms
(début : pas : fin)
tofrset ARFI -2ms -1,5ms 1ms -3ms
TR 500 ms
Tpush 5 Ms
Push ARFI (duty cycle 1%)
Puissance acoustique (Pac) 200 W
Pause 70 ms 50 ms 50 ms 50 ms
Chauffe Tchauffe 370 MS Tchauffe 350 Ms Tchautfe 300 Ms Tchauffe 300 Mms
HIFU (duty cycle 74%) | (duty cycle 70%) | (duty cycle 60%) | (duty cycle 60%)
Pac 30 W Pac 60 W Pac 80 W Pac 120 W
Distance focale 6 cm 55cm 6cm 6 cm

Tableau 18 — Parameétres spécifiques a chaque expérience de monitoring MR-ARFI. Pour la

détermination de t, la gamme de tofrset €St dOnnée en termes de valeur initiale : pas temporel : valeur
finale. Pac correspond a la puissance acoustique délivrée par le générateur HIFU.

Comme illustré Figure 50, étape 2, chaque suivi en temps réel par MR-ARFI comporte
jusqu’a 3 phases : pré-ablation, ablation et post-ablation, pour lesquelles les durées d’acquisition sont

précisés dans le Tableau 19.

Pré-ablation Ablation Post-ablation Durée totale

Fantéme 24 s 2 min 2 min 4min24s

Exvivo 1 3 min 5min20s 8min20s
EXx vivo 2 1min20s 2min40s 4 min

In vivo 1minl2s 3minl2s 4 min 24 s

Tableau 19 — Découpage par phase du temps d’acquisition de chaque expérience de monitoring
(correspondant a I’étape 2 de la Figure 50).

2. Résultats

Pour chaque expérience sont donnés : les courbes d’identification de t pré- et post-ablation, les
profils de phase MR-ARFI pré- et post-ablation apreés interpolation, les cartes polaires u(6) pré- et
post-ablation (évaluées pour 64 valeurs d’angles distribuées dans I’intervalle 6 € [0°: 360 °[ ) ainsi
que la carte d’¢élévation maximale de la température obtenue a la fin de la chauffe. Les figures au
format vidéo sont également accessibles via le lien suivant : Lien-vidéos. En complément, 1’évolution
temporelle de la température autour du point focal et du module de cisaillement pour plusieurs valeurs
d’angles sélectionnées est fournie pour chaque expérience.
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2.1. Fantdme de gélatine

Dans le gel homogéne de gélatine, la valeur de t estimée a 5,2 ms n’évolue pas entre avant et
apres 1’ablation (Figure 51). Il est intéressant de remarquer que le déplacement ARFI D est plus élevé
aprés ’ablation (150 um, comparé a 41 um avant), suggérant un ramollissement significatif de la
gélatine. A noter que I’identification de la courbe expérimentale post-ablation semble moins fiable
qu’en pré-ablation, ce qui est probablement dd & une liquéfaction locale de la gélatine. Le repérage

du point focal est d’ailleurs plus délicat pour ce jeu de données post-HIFU, il semble se situer entre
4 pixels.

Gel (pré-ablation) : A¢, VSt . Gel (post-ablation) : A¢, VSt .
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Figure 51 — Détermination du temps de relaxation mécanique t dans le gel par
I’identification des valeurs expérimentales de la phase MR-ARFI au foyer (noir) a des
valeurs générées par le simulateur numérique (bleu).

Pendant I'ablation HIFU du fantdme de gélatine, on observe que le diamétre de la tache MR-
ARFI diminue (Figure 52), ce qui suggere que le gel ramollit sous I'effet de I’augmentation de la
température (Vidéo 1, Lien-vidéos). Ce comportement est cohérent avec 1’aspect des cartes polaires
1(0) obtenues pré- et post-ablation (Figure 52), leur forme circulaire reflétant 1’isotropie du fantéme.
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Profil MR-ARFI pré-ablation

Profil MR-ARFI post-ablation
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Figure 52 — Ablation HIFU dans le fantdme de gélatine. La résolution spatiale (Ax = 0,5
mm) et les dimensions de la carte de température (50,8 mm x 50,8 mm) correspondent a
celles des taches MR-ARFI.

On constate que u diminue d'environ 5 kPa a 3 kPa (-42 % en moyenne) a l'intérieur de la

tache MR-ARFI (Figure 53), tandis que la température augmente de 10 °C au niveau du pixel
correspondant au point focal.
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Figure 53 — Evolution temporelle des changements de température (haut) et du module de
cisaillement p(0) (bas) estimés au niveau du foyer avant, pendant I'ablation HIFU (zone
grise) et aprés I'ablation réalisée dans le gel. Les changements de température sont estimés
par MR-PRFS dans une région d'intérét circulaire de 6 mm de diamétre centrée sur le foyer.
Le module de cisaillement est donné pour 3 valeurs représentatives d'angle i.e. 6 =00, 45°
et 90 °, voir Figure 52.

2.2. Tissus Ex vivo 1 - veau

Dans le muscle de veau, le temps de relaxation mécanique t diminue de 7,5 ms pré-ablation a
4,5 ms post-ablation (Figure 54), tandis que D n’évolue pas notablement.

Ex vivo, veau (pré-ablation) : A¢f°cus VS t et Ex vivo, veau (post-ablation) : Aqbfocus VS t et
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Figure 54 — Détermination du temps de relaxation mécanique t de I’échantillon de veau.
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L’ablation dans le tissu de veau (Vidéo 2, Lien-vidéos) s’accompagne d’une réduction
progressive du diamétre de la tache ARFI (Figure 55). Les taches ARFI obtenues sont de forme
ovale, et les distributions angulaires du module de cisaillement pu(0) obtenues pré- et post-ablation,

apparaissent « aplaties » le long de I’axe 6 =~ 0° (Figure 55), témoignant de I’anisotropie de
I’échantillon.

Profil MR-ARFI pré-ablation | Profil MR-ARFI post-ablation
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Figure 55 — Ablation HIFU dans du muscle de veau ex vivo. La résolution spatiale (Ax =
0,5 mm) et les dimensions de la carte de température (91 mm x 91 mm) correspondent a
celles des taches MR-ARFI.

Dans cette expérience, 1’augmentation maximale de température atteint environ 50°C au
niveau du pixel au centre de la tache focale, et 48°C dans une région circulaire de 6 mm de diametre
autour du point focal (Figure 56). L’évolution temporelle du module de cisaillement pour quelques
orientations choisies montre une diminution de p pendant la phase de chauffe (Figure 56), en
cohérence avec la réduction de la taille des taches ARFI observée plus haut.
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Figure 56 — Evolution temporelle des changements de température (haut) et du module de
cisaillement p(0) (bas; 6 =020, 45°, 90 ° et 180 °) estimés au niveau du foyer pendant
I'ablation HIFU du muscle de veau (zone grise) et aprés I'ablation. Certaines valeurs
d’élasticité sont manquantes en raison du changement manuel de la séquence HIFU (ARFI
+ HIFU, puis ARFI seul).

A noter I’aspect trés bruité de la courbe obtenue pour 6 = 180°, d0i & une identification peu
fiable dans cette partie de la tache,

Afin d’étudier la stabilité de la valeur du module de cisaillement obtenue a la fin de 1’ablation,
cette expérience comporte une €tape supplémentaire de monitoring 10 minutes apres I’ablation, d’une
durée de 5 minutes (Vidéo 2-bis, Lien-vidéos). Les taches ARFI acquises au début et a la fin de cette
période de 5 minutes, ainsi que les cartes d’¢lasticité associées sont données en Figure 57. Les
modules de cisaillement ont été calculés en considérant la valeur de t estimée post-ablation.
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Figure 57 — Profils MR-ARFI et u(6) associés obtenus au début (gauche) et a la fin
(droite) du monitoring post-ablation de 5 min dans le muscle de veau.

Le tracé pendant les 5 minutes de monitoring MR-ARFI post-ablation de la valeur moyenne
par carte polaire du module de cisaillement (Figure 58) met en évidence sa stabilité. La thermométrie
révéle une augmentation au foyer de 4 °C (Figure 58, ROI circulaire 6 mm de diamétre), la chaleur
déposée par les tirs ARFI ne pouvant étre évacuée par la perfusion sanguine.
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Figure 58 - Evolution temporelle des changements de température (haut) et du module de
cisaillement p(0) (bas; 6 =079, 45°, 90 ° et 180 ©) estimes au niveau du foyer au cours du
suivi post-ablation réalisé dans le muscle de veau.

La variation de la moyenne pour chaque diagramme polaire u(6) du module de cisaillement

s’éléve a 0,5 % en valeur absolue, ce qui suggere une stabilisation du module de cisaillement post-
ablation.

La découpe de la viande (1h post-ablation) a révélé une orientation des fibres bien marquée,
ce qui va dans le sens d’un comportement mécanique anisotrope (Figure 59).

coupe
MR-ARFI

Direction encodage MSG

Figure 59 — La découpe de la viande (1h post-ablation) a révélé 1’orientation des fibres
musculaires. La zone blanchie correspond a la région chauffée.
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2.3.Tissus Ex vivo 2 - porc

Suite & une augmentation de température maximale atteignant 22°C au niveau du pixel central
(Vidéo 3, Lien-vidéos), t subit une légere augmentation de 2,2 ms pré-ablation a 2,6 ms post-
ablation (Figure 60), tandis que D varie de 33,6 a 46 um. A I’inverse, le module de cisaillement
diminue de 10 % a 70 % selon 1’orientation considérée (Figure 61 et Figure 62).

Ex vivo, porc (post-ablation) : Ad)focus VS toffset
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Figure 60 — Détermination du temps de relaxation mécanique t de 1’échantillon de porc.

Les taches MR-ARFI ovales obtenues dans le muscle de porc ainsi que les cartes polaires ()
en forme de féve mettent en évidence 1’anisotropie de 1’échantillon (Figure 61). On constate
également que I’inclinaison apparente des taches ARFI (selon 6 ~ 120°) est similaire a celle des

diagrammes polaires correspondants.
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Figure 61 — Ablation HIFU dans du muscle de porc ex vivo. La résolution spatiale (Ax =
0,5 mm) et les dimensions de la carte de température (76 mm X 76 mm) correspondent a
celles des taches MR-ARFI.

La Figure 62 met en évidence la diminution du module de cisaillement suivant différentes
orientations au cours de la chauffe, et sa stabilisation post-chauffage. La température maximale
atteinte estimées par MR-PRFS dans une région d'intérét circulaire de 7 mm de diameétre centrée sur

le foyer est de 22 °C.
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Figure 62 - Evolution temporelle des changements de température (haut) et du module de
cisaillement p(0) (bas) estimés au niveau du foyer pendant (zone grise) et apres I'ablation
sur muscle de porc. Le module de cisaillement est donné pour 5 valeurs représentatives
danglei.e. 6 =00 45° 118 ° (valeur d’angle disponible la plus proche de 120 °, voir
Figure 61), 180 ° et 315°. Certaines valeurs d’élasticité sont indisponibles lors de la
transition manuelle de la séquence FUS entre les phases de chauffe (ARFI + HIFU) et de
refroidissement (ARFI seul), puis entre 2 phases de monitoring (séquences IRM et ARFI
relancées).

L’anisotropie observée pour le module de cisaillement est cohérente avec 1’organisation des
fibres musculaires observée dans 1’échantillon découpé 1h apres la fin de I’expérience (Figure 63).

: & : L coupe

MR-ARFI

Axe du faisceau ultrasonore

Figure 63 — Découpe de la viande ~ 1h post-ablation révélant 1’orientation des fibres de
I’échantillon et I’étendue de la zone chauffée.
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2.4. In vivo, sujet porc

Le parameétre T augmente de 5,8 ms pré-ablation a 13,9 ms post-ablation (Figure 64), tandis
que la valeur de D est divisée par 2, passant de 178 um pré-HIFU a 89 pum post-HIFU.
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Figure 64 — Détermination du temps de relaxation mécanique t in vivo.

Dt a la présence d’une bande oblique de repliement de la phase dans les images de phase
(Figure 65), mal corrigée par le dépliement, nous avons exclu cette zone du processus d'identification.
Ainsi, la Figure 65 représente la distribution angulaire du module de cisaillement estimée uniguement
dans la moitié gauche de la tache MR-ARFI, avant et aprés ’ablation, dans des tissus apparaissant
anisotropes. Un élargissement progressif de la tache MR-ARFI est observé au cours de 1’ablation in
Vivo et ce, des le début de la phase de chauffe (Vidéo 4, Lien-vidéos), en cohérence avec les cartes
polaires obtenues pour p qui reflétent une augmentation globale du module de cisaillement (+87 %
en moyenne).
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Figure 65 — Ablation HIFU in vivo. La résolution spatiale (Ax = 0,6 mm) et les
dimensions de la carte de température (320 mm x 320 mm) correspondent a celles des
taches MR-ARFI. En raison de la présence d'une bande oblique de repliement de phase
dans I’image, les cartes polaires u(0) ont été estimées pour 6 € [90° : 270°].

L'augmentation maximale de température au niveau du foyer atteint 50 °C pour cette
expérience ; la courbe de changements de température dans une région d'intérét circulaire de 5,4 mm
de diametre centrée sur le foyer est visible Figure 66.
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Figure 66 — Evolution temporelle des changements de température (haut) et du module de
cisaillement p(0) (bas ; 6 = 135°, 180° et 225°) estimés au niveau du foyer pendant
I'ablation in vivo (zone grise) et apres I'ablation.

3. Discussion

En intercalant phases de chauffe et phases de push ultrasonore, la méthode proposée pour le suivi
des thérapies HIFU est capable de fournir en temps réel a la fois des cartes de température (via
thermométrie MR-PRFS) et la tache MR-ARFI. La présente approche permet ainsi de caractériser
I'anisotropie du milieu tout en tenant compte du temps de relaxation viscoélastique t spécifique a
chaque tissu, déterminé avant I'ablation.

3.1. Evolution du module de cisaillement lors d’ablations HIFU

La diminution du module de cisaillement observée pendant I’ablation HIFU du fantbme de
gélatine est bien en accord avec le ramollissement d'un gel homogene subissant un échauffement.
D’une premiére valeur pré-ablation, p atteint progressivement une valeur qui demeure stable pendant
toute la phase de refroidissement (Figure 53).

Pour les expériences ex vivo, l'augmentation modérée de température n’a conduit qu’a un
attendrissement de la viande, comme cela a déja été rapporté dans la littérature (Arnal et al., 2011;
Kim et al., 2020; Kruse et al., 2000; Sapin-de Brosses et al., 2010; Wu et al., 2001).
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Concernant 1’expérience sur tissus de veau ex Vivo, il est intéressant de noter qu’en plus d’avoir
la phase de monitoring de 1’ablation, on dispose également d’un jeu de données de monitoring post-
ablation. Cela nous a permis de Vérifier, a toffset donné, que la valeur du module de cisaillement 1/ est
cohérente avec celle déterminée a la fin de 1’ablation, 2/ se stabilise pendant le refroidissement de
1’¢échantillon.

Apres I'ablation, la découpe des échantillons de tissu a révélé 1’orientation des fibres musculaires,
en cohérence avec l'anisotropie observée sur les taches ARFI et les diagrammes polaires u(6). Une
zone blanchie en forme de fuseau (Figure 59 et Figure 63), a été observée dans la région ayant subi
la chauffe, laissant croire a des changements d’élasticité irréversibles autour du point focal, bien que
I’attendrissement de la viande mis en évidence par MR-ARFI ne soit a priori pas un processus
irréversible. Cette « tache » aurait pu se former par diffusion lente, aprés 1’acquisition des images,
bien que cette hypothése doive étre évaluée via un monitoring sur une longue durée.

In vivo, malgré la présence de bruit dans les profils de phase, notamment des bandes de repliement
de phase empiétant sur la tache ARFI, on constate une augmentation globale et progressive du module
de cisaillement dans la région d’intérét a l'intérieur de la tache focale. L'augmentation de température
était ici suffisante pour induire une rigidification locale du tissu musculaire, ce qu’ont déja montré
plusieurs études similaires (Arnal et al., 2011; Sapin-de Brosses et al., 2010; Vappou et al., 2018;
Wu et al., 2001).

3.2. Anisotropie

Résultats du processus d'identification individuelle de chaque profil de phase 1D radial extrait de
la tache ARFI, les cartes polaires u(0) reflétent I'isotropie du fantdme de gélatine (profils circulaires)
et I'anisotropie des tissus mous biologiques tels que les muscles squelettiques, observés ici ex vivo et
in vivo. Il convient de noter que le nombre et les valeurs des angles scannés pour 1’évaluation des
cartes polaires peuvent étre définis librement, en tenant compte de la résolution spatiale des images
(plus celle-ci est élevée, plus il est pertinent de choisir une grille d’évaluation fine) et du temps de
calcul. Un total de 64 angles répartis dans I’intervalle 6 € [0, 360° semblait ici un bon compromis.
Actuellement, le calcul des cartes polaires est effectué en post-processing dans un prototype logiciel
développé sous Matlab (MathWorks, Natick, Etats-Unis). Le temps de calcul n’est donc pas optimal,
et représente entre 5 s et 10 s par carte avec le nombre choisi de 64 angles par carte polaire. Si, a ce
jour, I’ensemble de la méthode allant jusqu’a 1’affichage des cartes polaires n’est pas en temps réel,
une diminution du nombre d’angles ou bien une implémentation plus optimale (C++) permettraient
facilement de gagner les quelques secondes qui manquent.

Ces cartes polaires décrivent principalement I'anisotropie intrinseque du tissu, liée a sa structure
propre (par exemple, 1’organisation des fibres pour le muscle). Elles pourraient également apporter
une information sur 1’anisotropie des changements d'élasticité des tissus survenant au cours du
traitement par HIFU, en raison par exemple de la perfusion sanguine. La présence d’un vaisseau a
proximité de la zone d’ablation peut en effet agir comme un puits thermique et rendre plus complexe
la distribution spatiale du dépot de chaleur nécessaire a I’ablation.

En tenant compte de I'anisotropie du milieu, la méthode MR-ARFI proposée a l'avantage de
pouvoir étre appliquée a un large éventail de tissus biologiques. Avec I'hypothése forte d'isotropie
locale faite par Vappou et al. (Vappou et al., 2018), il n’était possible d’obtenir que des profils ARFI
2D circulaires, et via I’identification de ces profils, de n’accéder qu’a une valeur moyenne de p sur
I'ensemble de la tache ARFI, ce qui peut conduire a des imprécisions.
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Plusieurs études modélisant 1’anisotropie des tissus ont recemment été publiées, en supposant le
plus souvent une isotropie transverse afin de simplifier les calculs (Guertler et al., 2020). Il est
important de noter que notre méthode ne fait appel a aucun modéle d’anisotropie, c’est-a-dire ne
repose sur aucune hypothése sur le type d'anisotropie du tissu, se contentant de fournir le profil pu(6)
et de déterminer 1’anisotropie du tissu rayon par rayon. Dans la méme perspective, Chatelin et al.
(Chatelin et al., 2016) ont développé un protocole d'identification du profil d'élasticité p(6) dans les
tissus fibreux par une méthode d’élastographie quantitative utilisant la force de radiation ultrasonore
comme mode d’excitation harmonique. Le formalisme de Green a été exploité par les auteurs afin de
modéliser le champ de déplacement généré par I'onde de cisaillement se propageant depuis le point
focal. En comparaison, notre approche s’appuie sur un champ idéalisé de déplacement afin de limiter
le temps de reconstruction des cartes w(0) dans ’objectif de répondre a la contrainte temps réel
imposée par le monitoring des ablations HIFU.

3.3. Comparaison aux autres méthodes MR-ARFI

D'autres approches s’appuyant sur le MR-ARFI ont été introduites récemment. Avec la
combinaison de plusieurs push dits composites dans un plan perpendiculaire a I'axe de propagation
de I’onde ultrasonore, 1'approche par temps de vol de Hofstetter et al. (Hofstetter et al., 2019) permet
de fournir une cartographie spatiale étendue (région de 5 cm x 5 cm) de I'élasticité toutes les 12 s.
Une autre étude s’appuie sur la génération d'une série de push ultrasonores « supersoniques » sur une
ligne, conduisant a la propagation d'ondes de cisaillement quasi-planaires dans le milieu (Ishak et al.,
2023; Liu et al., 2017).

Ces deux méthodes reposent sur la résolution de problemes inverses complexes et sur l'utilisation
d'algorithmes pour estimer la vitesse de 1’onde de cisaillement avec plusieurs pas temporels
permettant d’imager 1’onde a différents instants de sa propagation. En comparaison, notre methode a
été adaptée pour I'estimation locale de la viscoélasticité dans la région de l'ablation, c'est-a-dire
directement la ou est appliqué le push ARFI. Bien qu'elle ne permette pas d’obtenir une cartographie
spatiale des propriétés mécaniques, notre approche a plusieurs avantages : elle nécessite 1’acquisition
d'un unique pas temporel pour le suivi, et permet de prendre la viscoélasticité des tissus en compte.

3.4. Temps mécanique de relaxation t

Un autre résultat intéressant ressort de cette étude : le temps de relaxation mécanique est un
paramétre susceptible de varier au cours de I'ablation, comme observé dans les expériences ex vivo
et in vivo. Ce résultat suggére que les parametres viscoélastiques peuvent également servir de
biomarqueurs de l'intégrité des tissus, ce qui pointe une limite de notre méthode MR-ARFI qui
suppose un 1 constant pendant 1’ablation. Il semble donc nécessaire d'identifier simultanément t et p
au cours de l'ablation.

Cependant, I'approche actuelle consistant a balayer différentes valeurs de tosfset pour déterminer t
(Dadakova et al., 2018; Kaye and Pauly, 2013) est lente. Elle requiert une dizaine d’acquisitions pour
estimer t de facon fiable et, en tant que telle, n'est pas compatible avec le suivi en temps reel des
ablations thermiques. Du point de vue de 1’optimisation, I'identification de ces deux paramétres reste
difficile sur un seul profil de phase ARFI 1D, étant donné la résolution spatiale et la présence de bruit
dans la phase des images expérimentales. La resolution de cette limite peut prendre la forme de
I'optimisation des paramétres d’acquisitions IRM, et du processus de traitement d'image que 1’on
applique au préalable au profil de phase. Le processus d'optimisation devrait sans doute également
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étre modifié pour obtenir une fonction de colt sensible a t (idéalement, sensible a la fois a p et a 1),
potentiellement via des combinaisons astucieuses des paramétres Tpush, Tmsc OU tofsset, tout en gardant
une résolution temporelle adaptée pour le monitoring. Quelques pistes exploratoires sont développées
au chapitre suivant.

En résumé, t refléte a la fois I'élasticité et la viscosité du tissu. En tant que parameétre d’entrée du
processus d’optimisation, il a une influence sur I'estimation de p et est susceptible comme lui de varier
au cours de l'ablation. A ce titre, les changements de viscosité dans les tissus subissant des ablations
thermiques peuvent étre considérés comme des biomarqueurs complémentaires de I'élasticité et de la
température pour le suivi des thérapies HIFU.

4. Conclusion et perspectives

Des ablations HIFU ont été réalisées dans un fantdme de gélatine, ex vivo et in vivo sur du tissu
musculaire. Leur suivi a été effectué par la reconstruction simultaneée des cartes de température
(thermomeétrie MR-PRFS) et des profils de phase MR-ARFI, acquis avec un taux de rafraichissement
de 4 s au cours de la procédure. Par I'utilisation d'un modele viscoélastique linéaire et en tenant
compte de I’anisotropie du tissu déterminée rayon par rayon, la méthode d’élastographie MR-ARFI
proposée a permis de reconstruire, pour le moment en post-traitement, des cartes polaires d’¢élasticité
autour du point focal a partir des taches MR-ARFI expérimentales.

Le module de cisaillement u au point focal s'est avéré diminuer (fantdme de gel et ex vivo) ou
augmenter (in vivo) pendant la phase de chauffe par HIFU, avant de rester stable pendant la phase de
refroidissement, attestant de changements de la viscoélasticité des tissus causés par les ablations
HIFU. Le temps de relaxation mécanique t, estimé pré- et post-ablation pour chaque milieu, s'est
avéré également susceptible de varier au cours de la procédure.

Les variations de t reflétant des changements liés a la structure du tissu, et apportant des
informations complémentaires a p, il y aurait grand intérét & mesurer ce parametre au cours de la
thérapie au méme titre que p pour rendre notre approche plus réaliste. Dans ce contexte, le Chapitre
5 présente plusieurs pistes exploratoires cherchant a estimer t et u simultanément.

L’extension de la méthode au suivi d’ablations HIFU in vivo, dont I’expérience menée sur le porc
a constitué une premicre approche, nécessite également d’optimiser le temps de reconstruction des
cartes w(0) par 'usage d’un langage de programmation adapté au temps réel. La fiabilité¢ de la
méthode doit étre plus amplement étudiée notamment en présence de mouvements physiologiques,
de tissus hétérogénes susceptibles de défocaliser le push ARFI, mais aussi en fonction de I’étendue
de la Iésion et, de maniere générale, dans des conditions expérimentales de signal a bruit susceptibles
d’étre dégradées (artéfacts de susceptibilité magnétique, de décalage chimique...).
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Chapitre 5

Discussion générale et perspectives

Les résultats obtenus dans le chapitre précédent ont mis en lumiere plusieurs limites associées a
la méthode d’¢lastographie MR-ARFI proposée pour le suivi des ablations HIFU. L une d’entre elles
est de considérer que le temps de relaxation mécanique t du tissu, déterminé pré-ablation, reste
constant au cours de la procédure. Cependant, I’estimation de ce parameétre repose sur des acquisitions
spécifiques, employant de multiples décalages temporels entre le push ARFI et son encodage dans la
phase MR-ARFI, ce qui, en I’état, ne répond pas aux contraintes de rapidité imposees par le
monitoring HIFU.

Dans ce contexte, ce chapitre rassemble en premier lieu plusieurs pistes exploratoires visant a
estimer le module de cisaillement p et le temps de relaxation mécanique t du tissu simultanément.
Nous discuterons aussi des limites et d’alternatives concernant le processus d’identification, ainsi que
des hypotheses effectuees sur le profil spatial du champ du déplacement lié au push ARFI.

Plan du chapitre

1. Identification simultanée des Parametres L e T.......ccoeirireiiiiieiee e 103
1.1, APProche MR-ARFI 2D ......cooiiiieieie e 103
1.2, APProche MR-ARFI LD ........ooiiiiiecicee ettt 107

2. Hypotheses sur le champ de déplacement...............coeoiiiiiii i 115
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1. ldentification simultanée des paramétres p et t

Comme nous I’avons mentionné dans 1’introduction, le fait que le temps de relaxation t varie
pendant I’ablation est a la fois une limite, dans la mesure ou la méthode d’estimation du module de
cisaillement p repose sur I’hypothése que t ne varie pas, mais également une opportunité, la viscosité
du tissu pouvant représenter une information additionnelle sur 1’intégrité structurelle du tissu et donc
un biomarqueur supplémentaire. Ce constat nous améne a la conclusion suivante : il semble
indispensable, ne serait-ce que pour garantir I’exactitude de 1’estimation de p, de pouvoir identifier t
pendant 1’ablation. Dans cette partie, nous proposons une approche préliminaire allant dans ce sens.

1.1. Approche MR-ARFI 2D

En faisant I’hypothése de 1’isotropie du milieu, une premiére approche d’identification
simultanée s’appuyant sur les profils de phase 2D a été proposée afin de déterminer un couple de
valeurs pour p et t supposées homogenes dans la tache ARFI (Choquet et al., 2022). Cette approche
est resumeée dans la Figure 67.

1. Tissue displacement is 2. Numerical simulation 3. Extract mechanical parameters according to the model
encoded in MR phase images & Fitting process
Cs Wave equation . 1
local shear wave - — 2 shear maodulus
¢exp (.bnum velocity Bives b = pes
HYP: displacement p=1000 kg/m?* HIB
is | to image slice ) :‘;ﬁmgﬁsnew
- linear elasticity
8(t, x=0, y=0)

T
. mechanical relaxation
time

HYP: & follows a first
order exponential law
of time constant ©

Experimental data Numerlcal simulator
Circular shear wave pattern

propagates in the image
plane 1 to the US beam axis

I Optlmlzatlon problem

Min feost(@exp, Pram)

TMse t<T L 5(t :D(l— _‘7)
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Figure 67 — Processus d'identification des propriétés viscoélastiques u et t par la méthode MR-
ARFI1 2D proposée : les profils ARFI 2D expérimentaux sont ajustés par les profils ARFI
théoriques a I'aide d'un modéle viscoélastique de propagation des ondes de cisaillement tenant
compte de I’atténuation géométrique. La meilleure solution issue du probléme d'optimisation
fournit a la fois le module €lastique de cisaillement p et le temps de relaxation viscoélastique .
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De la méme maniere que dans le Chapitre 2, la fonction de coft retenue pour 1’optimisation a
consisté a minimiser I’erreur quadratique entre le profil de phase MR-ARFI 2D expérimental et le
profil simulé, ces profils étant normalisés en amplitude tels que, pour chaque profil courant @, :

D,
max ||

Equation 18
(rappel)

q)norm,i =

Quelques résultats sont donnés ci-dessous. La méthode a été appliquée successivement au gel
matrice du fantdme calibré (CIRS, Norfolk, USA) utilisé tout au long de ce travail de thése (Figure
68), puis au suivi d’une ablation HIFU réalisée dans un gel de gélatine homogene constitué¢ a 5% de
gélatine de porc en poudre (Figure 70). Ces expériences ont été réalisées sur un systeme d'IRM a
1,5T (Magnetom Aera, Siemens, Allemagne) avec les paramétres d'acquisition de la séquence EPI
GRE segmentée suivants : TR/TE 500/28 ms, champ de vue 256 mmx256 mm, matrice 128x128
pixels, épaisseur de coupe 5 mm, facteur EPI 37, MSG : G 30 mT/m, Tmse 10ms. Le push ARFI était
réalisé a une distance correspondant a la focale nominale avec Tpush = Tmsc/2 pour une puissance
acoustique de 200 W.
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Figure 68 — Résultats obtenus pour I’identification simultanée de p (gauche) et t (droite) sur le
gel de fond du fantdéme calibré. Les 5 répétitions acquises pour chaque toffset SONt représentées
par des symboles différents. Indiquée par la ligne rouge, la valeur de référence pour p et 1,
respectivement fournie par le constructeur, ou déterminée par I’identification de la phase ARFI
au point focal pour de multiples toffset cOmme décrit dans le Chapitre 3 (1.2.3).

L’identification des 2 paramétres apparait relativement stable pour la gamme toffset € [ -5 ms : -1
ms ] pour laquelle I’approche MR-ARFT est reproductible, et les valeurs obtenues pour p et T Semblent
relativement proches des valeurs de référence. Dans cette gamme, p et t estimés par MR-ARFI ont
été trouvés égaux a pmr-arrl = 6,5 kPa + 6 % et tvr-arFl = 2,7 ms + 18 %, respectivement, en
moyennant les résultats sur les 5 répétitions. En comparaison avec la valeur de référence, une
différence de 10 % est établie entre pvr-arri et pref = 5,9 kPa £ 5 % fournie par le constructeur. Cet
écart est faible et par ailleurs similaire a celui obtenu avec ’identification du paramétre p « seul »,
comme étudié au Chapitre 3 (3.2.2). La valeur déterminée pour t est relativement proche de celle
déterminée dans ce fantdme par identification de la phase au point focal (24 % de différence),
méthode décrite au Chapitre 3 (1.2.3). Au-dela de tottset = 1 ms, le processus d’identification n’est plus
fiable pour des raisons déja expliquées auparavant (Chapitres 3 et 4) liées a la taille réduite des taches
ARFI obtenues, et donc le manque de données permettant d’effectuer 1’identification. Par ailleurs,
pour des valeurs de tofrset < -6 ms, on observe que 1’identification échoue quasi-systématiquement
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pour p et 1. L’une des causes identifiées pour expliquer ce phénoméne est un écrasement artificiel
des taches ARFI expérimentales di au processus de normalisation des données lorsque celui-ci
S’appuie sur des valeurs extrémes présentes au centre de la tache. L’effet de la normalisation sur le
rapport signal a bruit et les estimations des paramétres viscoélastiques reste un point d’attention a
éclaircir. Une autre explication est la probable dispersion du front d’onde, d’autant plus significative
que la tache ARFI est grande. Notre modéle prend en compte I’atténuation mais pas la dispersion, le
profil de déplacement (Equation 24) étant supposé inchangé dans sa forme lors de la propagation.

Pour rappel, le chronogramme de la séquence HIFU pour le suivi de 1’ablation est donné en
Figure 69.

HIFU acoustic power

200 W- ARFI
push
trigger
40 W- - - - -------- -
pause HIFU ablation pause
' : ». time
15 ms | 70 ms 370 ms 55 ms
R Rt CE R B R RPN piaonomneee >
i Thush

TR =500 ms

Figure 69 — Chronogramme de la séquence HIFU dédiée au monitoring d’ablations par MR-
ARFI, intercalant phase de push ARFI et phase de chauffe, synchronisée a la séquence IRM via le
trigger pour étre répétée a chaque TR.

Les résultats de I’expérience de monitoring sont présentés en Figure 70. Le suivi a été effectué
en temps réel en utilisant une seule valeur de toffset = -2 ms.

105/120



MR-ARFI monitoring MR-ARFI monitoring
|

10 I 22 45 A A 22
— N
S AN L ez YA s
' = 1 \A NS
A, ] N\ W O “,kj "5

o @25 o
\\j\ A 105 %:20 (/ ]\ wh
. v \‘:Q o, RN

. 10 / \ g

120 0 20 40 60 80 100

u(kPa) / 7 (ms)

0 20 40 60 80 160 20
time (s) time (s)
time 20s 60s 100s

Experimental
profile

Corresponding
numerical
profile

Figure 70 — Monitoring d’une ablation HIFU réalisée dans un gel de gélatine homogeéne. Haut :
Evolution temporelle du module de cisaillement i (noir), du temps de relaxation mécanique t (gris),
de la viscosité dynamique n (bleu) et de la température (rouge) estimés par MR-ARFI pendant
I'ablation HIFU dans le gel toutes les 4 s. Bas : 3 profils expérimentaux MR-ARFI sélectionnés
pendant I'ablation HIFU, et profils numériques correspondant a la meilleure identification. Le
diameétre de la tache ARFI diminue lorsque la température augmente, ce qui correspond a une
diminution des propriétés viscoélastiques [, T €t =p x 1.

La diminution progressive de la tache ARFI au cours de cette expérience suggéere que le gel
ramollit sous I'effet de la chaleur (Figure 70). En effet, u et T diminuent respectivement de 6,5 kPa a
2,5 kPa et de 6 ms a 2 ms. Ces résultats mettent en avant également les variations de la viscosité
dynamique n = p x T, puisque n passe de 39 Pa.s a 5 Pa.s post-ablation. A t = 100 s d'ablation,
I’augmentation de température atteint 20°C au-dessus de la température ambiante, laissant suggérer
que le gel commence localement & fondre. Cet effet est d’ailleurs visible sur la courbe de
thermomeétrie MR-PRFS, qui devient peu fiable dans les liquides. De plus, cela empéche les ondes de
cisaillement de se propager correctement et permet d’expliquer la disparition de la tache ARFI
experimentale (identification de u et t rendue impossible).

Ces résultats contredisent néanmoins partiellement ceux présentés dans le Chapitre 4 sur la
gélatine, pour laquelle la variation de t pré-op/post-op n’était pas significative. Cependant, en terme
de méthodologie, il existe une différence significative entre I’approche 1D (Chapitre 4) et I’approche
2D. Dans la partie suivante, nous revenons a une identification 1D similaire a ce qui a eté présenté au
Chapitre 4, mais en essayant en plus d’identifier la viscoélasticité.

106/120



1.2. Approche MR-ARFI 1D

Afin de prendre en compte I’anisotropie des tissus, la méthode développée au cours du Chapitre
3 et s’appuyant sur l’identification individuelle des profils 1D est ici utilisée pour la double
identification des parameétres p et t.

Pour Vvérifier que cela était possible, cette approche revenant a extraire 2 paramétres d’un profil
1D (contenant une quantité limitée de données), une étude numérique de faisabilité a été menée dont
les résultats sont résumés ci-dessous.

Influence du toffset

Tout d’abord, des profils MR-ARFI associés a un milieu isotrope, tel que n =5 kPa et t =3 ms,
sont générés pour différents tofrset avec les parametres de simulation suivants : G = 36 mT/m, Tusc =
10 ms, Tpush =5 mMS, totset € [ -5 MS : 4 ms] par pas d’1 ms, résolution spatiale Ax =1 mm, image 61
x 61 pixels. Ces profils générés numériquement sont utilisés pour I’identification de p et T pour 64
valeurs d’angle 6 e [0°: 360 °[ . Les résultats de cette identification sont présentés Figure 72 pour
chaque tofsset SOUS forme de boites a moustaches dont la nomenclature est expliquée par la Figure 71.

Boite a moustache

non-outlier non-outlier
Minimum Qi1 Q3 Maximum
1miéd:'ane l
outlier g 55% " 50w T Y s outlier
val<Q1-1.5x{Q3-Q1) des valeurs desvaleurs desvaleurs val >Q3 +1.5x(Q3 - Q1)

Figure 71 — Représentation graphique des données sous forme de boite a moustaches permettant
de visualiser la médiane, les 1*" et 3°™ quartiles, le minimum, le maximum et les valeurs
aberrantes.

Afin de contraindre le domaine des solutions, 1’algorithme d’optimisation utilisé est borné
(D Errico, 2012) en fixant les limites suivantes (physiquement réalistes pour les tissus mous) : 0,1
kPa < p < 30 kPa pour le module de cisaillement et 0,5 ms < t <50 ms pour le temps de relaxation
mécanique.
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Figure 72 — Résultats obtenus pour p (haut) et t (bas) par identification des profils 1D dans

un milieu numérique isotrope selon différentes valeurs de tofsset. Pour rappel, les valeurs de

référence sont u = 5 kPa et t = 3 ms. Chaque boite a moustaches représente I’ensemble des
directions © € [0°: 360 °[ ayant permis de scanner un profil 2D simulé.

La Figure 72 montre que le processus d’identification double est fiable pour des taches ARFI de
taille suffisante (i.e. devient instable pour toffset > 1 ms dans cet exemple, pour les raisons évoquées a
plusieurs reprises dans ce mémoire concernant le manque de données pour des taches trop petites).
Cette figure permet également de visualiser I’influence sur I’identification du bruit de quantification
dd a la génération d’images numériques (les profils de phase simulés étant discrétisés), reflétés par
une distance interquartile non nulle. Cela est également mis en évidence par la Figure 73.
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Figure 73 - (Haut) Simulation numérique d’une tache ARFI 2D obtenue pour un milieu isotrope
fictif tel que p =5 kPa et T = 3 ms (pour toffset = -4 ms). Résultats de 1’identification : (gauche) carte

polaire w(0) en kPa et (droite) carte polaire t(6) en ms.

Cette simulation numérique a été reproduite pour plusieurs milieux in silico, en utilisant les
gammes de valeurs 1 kPa < p < 10 kPa et 1 ms < 1 < 10 ms, respectivement pour 1’élasticité et le
temps viscoélastique caractérisant les tissus mous biologiques. Pour la configuration Tpush/Tmsc
retenue, tofiset = 0 ms ressort comme un bon compromis (qualité de 1’identification / étendue de la
tache ARFI) pour cette gamme de milieux et est donc utilisé dans la simulation suivante.
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Simulation d’un milieu anisotrope

Pour vérifier la fiabilité du processus d’identification du module de cisaillement en fonction de
la direction, un profil de phase MR-ARFI 2D correspondant a un milieu anisotrope fictif a été généré
par simulation numérique (Figure 74). Les autres parametres de la simulation ont été définis comme
suit: 1 kPa<pu<8kPa, t=3ms, G =36 mT/m, Tmsec = 10 ms, Tpush = 5 MS, torrset = 0 MS, résolution
spatiale Ax =1 mm, image 61 x 61 pixels.
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Figure 74 — (Haut) Simulation numérique d’une tache ARFI 2D obtenue pour un milieu
anisotrope fictif avec u e [1 kPa : 8 kPa] et T =3 ms. Résultats de I’identification de p
(gauche) et t (droite) pour 128 orientations 6 € [0 °, 360 °[

On parvient de facon satisfaisante a retrouver les valeurs attendues pour les paramétres p et t.
Quelques erreurs peuvent étre observées dans le secteur d’orientations 6 € [157,5 °: 180 °[ pour
lequel les profils 1D extraits se retrouvent & cheval entre 2 parties du milieu ou la transition en terme
d’¢lasticité est assez brutale (n passant de 1 kPa a 8 kPa). Il est intéressant de remarquer que, bien
que cette transition n’affecte que le parametre p dans le milieu synthétique (la tache ARFI étant
simulée avec une valeur de T homogeéne), elle se répercute sur les résultats de 1’identification aussi
bien de p que 1. Ces expériences menées sur fantdmes numériques non bruités illustrent la faisabilité
de la méthode d’identification dans un milieu idéal.

Application a des données expérimentales

Nous avons ici repris les données expérimentales utilisées pour le monitoring d’ablations
thermiques présentées dans le Chapitre 4, et procédé a 1’identification de p et de 7.
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e Monitoring dans la gélatine a 5%

La Figure 75 représente 1’évolution de p, T et de n pendant et aprés la chauffe par HIFU dans le
gel de gelatine. Le gel étant considéré a priori comme isotrope, nous avons moyenné les estimations
issues des différentes directions et présenté le diagramme sous la forme de diagramme boite a
moustaches.
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Figure 75 — Evolution temporelle du module de cisaillement i, du temps de relaxation
viscoélastique 7 et de la viscosité dynamique 1 calculée comme n = u X t au cours de 1’ablation
HIFU réalisée dans un gel. Chaque boite a moustaches (aspect compact) représente 1’ensemble des
profils 1D identifiés issus d’une tache ARFI 2D.

On observe bien un ramollissement du gel au cours de la chauffe HIFU puis une stabilisation du
module de cisaillement. Les valeurs trouvées pour p sont trés proches de celles rapportées dans le
Chapitre 4 (Figure 53). Comme rapporté dans le Chapitre 4 ou t avait été estime avant et apres
ablation, t ne semble pas varier considérablement entre le debut et la fin de la chauffe. Cependant,
les valeurs trouvées pour t ici par I’identification double (autour de 9 ms) sont significativement
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differentes de celles trouvées par la méthode de référence (5,2 ms). Cette différence sera discutée a
la fin de cette section.

e Monitoring Ex vivo (veau)

Les valeurs de p, T et | estimées durant I’hyperthermie sont rapportées dans la Figure 76 pour
différentes directions, le milieu étant fortement anisotrope. L’évolution de p est en accord avec les
résultats présentés dans le Chapitre 4 issus de I’identification simple (Figure 56). Cependant, les
valeurs trouvées pour p ne sont pas strictement identiques : cela n’est cependant pas surprenant car,
contrairement & la gélatine, t varie significativement durant I’hyperthermie (Figure 76), cela affectant
I’estimation de p lors d’une identification simple. La relaxation viscoélastique t diminue, ce qui est
en accord avec les tendances observées dans le Chapitre 4. Par conséquent, la viscosité dynamique n
= u x 1t diminue.
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Figure 76 — Evolution temporelle des variations du module de cisaillement p(0), du temps de
relaxation mécanique t(0) et de la viscosité dynamique n(0) tellequen=puxt (6 =09 459,
90 °© et 180 ©) estimés au niveau du foyer pendant I'ablation HIFU du muscle de veau (zone
grise) et aprés I'ablation. Certaines valeurs d’¢élasticité sont manquantes en raison du
changement manuel de la séquence HIFU (ARFI + HIFU, puis ARFI seul).

e Monitoring In vivo

Les résultats de I’identification de p et t sont illustrés dans la Figure 77. Nous constatons
immédiatement que I’identification de t est impossible, le rapport signal a bruit insuffisant étant la
cause probable de ces résultats. Par ailleurs, bien que plus bruitée que celle rapportée dans le Chapitre
4, I’identification de p semble néanmoins suivre des tendances similaires.
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Figure 77 — Evolution temporelle des variations du module de cisaillement w(0) et du temps de

relaxation mécanique t(0) pour différentes orientations 6 € [90 °, 270 °] estimés au niveau du foyer
pendant I'ablation HIFU in vivo (zone grise) et apres I'ablation.

Ces résultats préliminaires d’identification 1D des deux paramétres p et T dans tous ces milieux
sont plutdt encourageants. En premier lieu, nous avons montré qu’il était faisable d’identifier ces
deux parametres simultanément dans la gélatine et dans le tissu ex vivo. L’identification de t s’est
avérée impossible dans le muscle in vivo a cause du rapport signal a bruit insuffisant.

Les tendances d’évolution de ces deux paramétres sont en accord avec celles rapportées dans le
Chapitre 4. Cependant, d’un point de vue quantitatif, les valeurs retrouvées pour t sont
significativement différentes de celles estimées en pré- et post-ablation par la méthode de référence
(Dadakova et al., 2018). Cette différence est a ce stade difficile a expliquer. La méthode de référence
elle-méme s’appuie sur de nombreuses hypothéses et repose sur 1’acquisition de valeurs de
déplacement ARFI pour plusieurs valeurs de tofrset, alors que le t identifié lors de notre processus
double repose sur le choix d’une valeur donnée de torfset €Stimée a priori comme la plus fiable. Des
expériences sur des gels proprement calibrés sont nécessaires afin de lever cette incertitude.
Néanmoins, si I’exactitude de I’estimation de t semble pour le moment relativement incertaine, la
valeur de la viscosité en tant que biomarqueur de I’intégrité structurelle des tissus semble avérée, et
c’est 1a un résultat intéressant en soi.

Enfin, nous avons remarqué des différences entre un processus d’identification 2D (1.1) et 1D
ligne par ligne en termes de valeurs de t. Ces différences sont liées au probléme d’optimisation lui-
méme qui est différent dans les deux cas. Notre modéle a été intrinsequement et physiquement
développé en 1D (puis étendu sur les directions de I’espace pour former une image 2D),
I’identification 1D nous semble étre donc plus fiable. De manicére générale, le probleme de
I’optimisation est probablement important, a fortiori lors de 1’identification double des paramétres p
et T, et doit faire lui-méme 1’objet d’une étude plus approfondie.
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2. Hypotheses sur le champ de déplacement

Le modele théorique utilisé dans notre méthode pour I’identification du profil ARFI repose sur
un ensemble d’hypothéses dont nous discutons ici les limites. En premier lieu, le push est supposé
idéalement ponctuel, i.e., le déplacement initial provient uniquement du pixel central et se propage
dans les pixels environnants par propagation d’onde de cisaillement. Cette hypothése ne semble a
priori pas aberrante au vu du transducteur utilisé : avec un ratio focale/ouverture relativement bas, la
largeur de la tache focale est de I’ordre de 2 mm. Il serait cependant approprié¢ de raffiner le modele
en prenant en compte le champ réel de pression généré par le transducteur afin d’obtenir une
distribution spatiale plus réaliste du déplacement di a la force de radiation acoustique.
Deuxiémement, la propagation de I’onde est idéalisée : le profil temporel de déplacement régi par
une exponentielle de premier ordre est « simplement » propagé spatialement, en prenant en compte
Iatténuation (Equation 24). La encore, le déplacement réel est bien plus complexe, car il résulte d’un
ensemble de composantes dues non seulement a I’onde de cisaillement, mais aussi a 1’onde de
compression et aux couplages entre ces différentes ondes. Le modeéle bénéficierait d’étre raffiné en
prenant en compte un modele de propagation plus réaliste. En dernier lieu, notre modéle ne prend pas
en compte la dispersion de ’onde (uniquement son atténuation), or, un milicu dispersif a pour
conséquence la dépendance de la vitesse de phase en fonction du contenu fréquentiel du déplacement
(Deffieux, 2008), et donc une propagation bien plus complexe que celle modélisée ici.

Suite a ces commentaires, il apparait intéressant d’aller vers I’utilisation du formalisme analytique
de Green pour modéliser la génération et la propagation de I’onde de cisaillement transitoire a partir
d’une source bien définie dans un solide viscoélastique (Bercoff et al., 2004).

Une premiére étude préliminaire illustrée ci-dessous a pour objectif d’apporter de premiers
éléments de réponse a ce raffinement ainsi que de mettre en évidence certaines limites liées a ce
processus.

En premier lieu, nous avons cherché a raffiner le champ de déplacement généré par notre
transducteur HIFU. Sa géométrie et ses propriétés ont été simulées par 1’outil de simulation k-wave,
ayant permis de simuler la distribution du champ de pression (Figure 78) et donc de la force de
radiation acoustique de maniére plus réaliste. Ce champ de déplacement a ensuite été implémenté
comme entrée pour une simulation s’appuyant sur le formalisme de Green, cette derniere étape ayant
été réalisée par Simon Chatelin, expert en la matiére. Le push spatial a été convolué par une fenétre
temporelle de 5 ms correspondant a la durée du push ARFI utilisé dans notre étude.
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Figure 78 — Profil spatial de pression obtenu en simulation (k-wave) pour le transducteur HIFU
utilisé pour cette étude.
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Figure 79 — Profil spatio-temporel 1D du déplacement simulé (normalisé) utilisant le formalisme de
Green. Représentation du déplacement en fonction du temps et de la distance au foyer, pour un push
ARFI de 5 ms. Les deux images représentent la méme grandeur pour deux échelles d’affichage
différentes.

La Figure 79 illustre le profil spatio-temporel du déplacement obtenu par une simulation 1D,
avec les parametres i = 10 kPa pour le module de cisaillement et n = 10 Pa.s pour la viscosité. Le
profil temporel est donné pour deux points (X = 0 mm et X = 40 mm) en Figure 80.
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Figure 80 — Déplacement en fonction du temps obtenu au niveau du foyer et a une distance de 40
mm du foyer.

Ces profils de déplacements permettent d’une part de confirmer que le déplacement en fonction
du temps suit bien une exponentielle du 1* ordre au niveau du foyer, et que la modélisation adoptée
dans I’ensemble de ce travail semble donc acceptable. Par contre, lorsque 1’on s’¢loigne du foyer, le
profil ne ressemble plus vraiment a cette exponentielle qui se serait juste décalée dans le temps (retard
d’arrivée de I’onde). Cela illustre bien les limites du modéle de propagation que nous avons adopté.

En dernier lieu, nous avons tracé la phase IRM analytique que 1’on obtiendrait avec le modéle de
déplacement original d’une part, et avec le profil de déplacement obtenu par les simulations de Green
d’autre part (Figure 81), cette phase étant calculée par convolution avec un gradient d’encodage
bipolaire rectangulaire de durée Tmsc = 10 ms (Equation 14). Ces profils correspondent donc aux
profils MR-ARFI 1D représentés en fonction de la distance au foyer.
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Figure 81 — Phase IRM calculée pour un profil de déplacement obtenu par simulations par
fonctions de Green (gauche) et par la méthode originale (droite).

Les profils MR-ARFI obtenus sont qualitativement différents, bien que 1’ordre de grandeur soit
assez similaire. Cela montre qu’il pourrait étre intéressant d’utiliser le formalisme de Green comme
moyen de calcul du profil MR-ARFI théorique, et d’évaluer ce que cela changerait au niveau des
identifications des parameétres viscoélastiques. Ceci constitue une perspective importante a ce projet,
cependant, a ce stade, nous sommes en pratique dans 1’incapacité d’effectuer une telle identification.
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En effet, le calcul du profil des déplacements avec la méthode de Green dure actuellement plusieurs
secondes a dizaines de secondes, contrairement a la méthode originale ou le calcul ne dure que
quelques millisecondes, sur un ordinateur de bureau. Le processus d’optimisation faisant appel a
plusieurs milliers d’itérations, cela améne donc a des temps de calculs actuellement prohibitifs avec
les simulations par fonctions de Green.
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Conclusion générale

Dans cette thése, une méthode de suivi non invasif des ablations thermiques HIFU par
élastographie MR-ARFI a été proposée. Cette méthode s’appuie sur une approche d’estimation locale
et quantitative des propriétés mécaniques des tissus avec une résolution temporelle suffisamment
¢levée pour permettre un suivi en temps réel de 1’ablation.

Bon nombre de tissus biologiques étant anisotropes et présentant un comportement
viscoélastique, I’apport principal de ce travail de thése a été de prendre en compte ces deux aspects
afin d’¢laborer un modéle d’estimation des propriétés mécaniques plus exact. Cela s’est traduit par la
mise en place d’une étape de détermination en pré-ablation du temps de relaxation viscoélastique du
tissu. A partir de cette donnée était ensuite effectuée la reconstruction des cartes polaires d’élasticité
acquises pendant I’ablation.

Au méme titre que 1’¢lasticité et de facon complémentaire, la viscosité est le reflet de
modifications intrinséques de la structure tissulaire. Elle constitue ainsi un biomarqueur prometteur
des dommages thermiques qu’il s’avere intéressant de chercher a estimer au cours de la procédure.
Nous avons donc aussi exploré la piste d’une estimation simultanée de 1’¢lasticité et de la viscosité,
en fonction de I’orientation. Cette approche est qualitativement en accord avec I’approche originale,
avec des tendances d’évolution de ces parametres trés similaires, mais significativement différente
sur le plan quantitatif, surtout en ce qui concerne la viscosité.

Outre le fait que cette identification double reléve d’un probléme d’optimisation devant étre
approfondi, d’autres limites importantes sont associées a notre méthode, notamment la non prise en
compte de la dispersion de 1’onde de cisaillement. A plus long terme, la prise en compte de
I’hétérogénéité des tissus biologiques et de leur environnement physiologique complexe constituent
¢galement des pistes d’améliorations, essentielles pour ouvrir progressivement la voie vers un suivi
par IRM précis des lésions induites par thermothérapie HIFU in vivo.
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Suivi par IRM de I’évolution des propriétés mécaniques des
tissus lors des ablations par ultrasons focalisés

Résumé

Les ablations thermiques par ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU en anglais, pour High
Intensity Focused Ultrasound) représentent des techniques thérapeutiques innovantes et
prometteuses du fait de leur capacité unique a délivrer un traitement localisé de maniére non
invasive et non ionisante. Afin d’évaluer I'efficacité du traitement en temps réel tout en garantissant
la sécurité de la procédure, la thérapie HIFU nécessite un monitoring précis de la destruction
tissulaire. L’'une des méthodes les plus précises pour assurer ce suivi est la thermométrie IRM,
permettant d’obtenir une cartographie en temps réel de la variation de température des tissus. Les
ablations thermiques étant également associées aux variations des propriétés mécaniques des
tissus, celles-ci peuvent a ce titre étre considérées comme de tels biomarqueurs, témoignant des
dommages thermiques permanents subis au cours de la procédure. Lors de ce travail de these,
nous avons développé une méthode s’appuyant sur la force de radiation ultrasonore et 'encodage
par IRM de I'onde de cisaillement se propageant a partir du foyer ultrasonore. Cette approche
permet I'estimation de I'élasticité moyenne le long de rayons dans la tache ARFI, en prenant en
compte la viscosité estimée au point focal, sans compromettre I'obtention des cartes de température
pendant le traitement HIFU. Cette méthode a été caractérisée sur des fantdmes calibrés et a été
par la suite utilisée pour le suivi d’ablations in vitro et in vivo.

Mots clés : ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU), ablations thermiques, imagerie par
résonance magnétique (IRM) interventionnelle, monitoring, élastographie, IRM de la force de
radiation ultrasonore (MR-ARFI)

Résumé en anglais

High Intensity Focused Ultrasound (HIFU) thermal ablation is an innovative and promising therapy
relying on the unique ability of HIFU to deliver localized treatment in a non-invasive and non-ionizing
manner. In order to be safe and effective, HIFU therapy requires precise monitoring of the tissue
destruction. One of the most accurate monitoring methods is Magnetic Resonance (MR)
thermometry, which provides real-time mapping of tissue temperature variation. Thermal ablations
are also associated with variations in the mechanical properties of the tissues, and can therefore be
considered as biomarkers of permanent thermal damage. In this thesis work, we developed a
method based on the acoustic radiation force and the encoding of the shear wave propagating from
the ultrasound focus in the MR phase images. This approach provides the estimation of the mean
elasticity along radii of the focal spot, taking into account the viscosity estimated at the focus, without
compromising the monitoring with temperature maps during the HIFU treatment. This method was
characterized on calibrated phantoms and was subsequently used to monitor HIFU ablations in vitro
and in vivo.

Keywords: High Intensity Focused Ultrasound (HIFU), thermal ablations, interventional Magnetic
Resonance Imaging, monitoring, elastography, Magnetic Resonance-Acoustic Radiation Force
Impulse (MR-ARFI)




