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Titre : Innovation en élastographie ultrasonore pour la quantification des propriétés 
mécaniques du muscle squelettique 

Mots clés : Elastographie, ultrasons, imagerie, muscle, anisotropie, non linéarité 

Résumé : L'élastographie ultrasonore par ondes de 
cisaillement est devenue populaire dans les sciences 
fondamentales et cliniques. 

Tirant parti d'une technologie d’échographie ultrarapide in-
novante, cette technique fournit une mesure précise des 
propriétés mécaniques locales des tissus biologiques en 
se basant sur la mesure de la vitesse des ondes de cisail-
lement. 
 
L'élastographie a montré un potentiel pour le diagnostic de 
diverses pathologies dans lesquelles la rigidité des tissus 
est altérée, comme le cancer du sein ou la fibrose hépa-
tique. 
 
Cependant, les techniques actuellement commercialisées 
ont été développées pour les organes considérés comme 
élastiques isotropes. Pour les tissus anisotropes, viscoé-
lastiques et non linéaires, tels que les muscles, l'élastogra-
phie présente des inconvénients qui limitent ses applica-
tions. 
 

Les objectifs de cette thèse ont été de développer de 
nouveaux biomarqueurs innovants en élastographie 
pour prendre en compte la complexité des propriétés 
mécaniques tridimensionnelles du muscle. 
 
Deux axes principaux ont été abordés : le premier axe 
s’est focalisé sur une séquence ultrasonore innovante 
pour fournir une mesure précise de l'anisotropie viscoé-
lastique musculaire dans un seul plan d’imagerie. Le 
deuxième axe s’est focalisé sur la non linéarité élastique 
des muscles pouvant être caractérisé par la théorie de 
l’acoustoélasticité en milieu transverse isotrope. 
 
L’objectif final de cette thèse est d’appliquer ces nou-
veaux outils dans les domaines du sport (lésions muscu-
laires avec l’Université de Nantes) et de la médecine 
(dystrophie musculaire de Duchenne avec le CHU de 
Nantes). 
 

 

 

Title : Innovation in ultrasound elastography for the quantification of  skeletal 
muscle mechanical properties 
 
Keywords : Elastography, ultrasound, muscle, anisotropy, non linearity 

Abstract : Ultrasound shear wave elastography has 
become popular in basic and clinical sciences. 

Leveraging innovative ultra-fast ultrasound technology, this 
technique provides an accurate measurement of local 
mechanical properties of biological tissues based on the 
measurement of shear wave velocity. 

Elastography has shown potential for the diagnosis of 
various pathologies in which tissue rigidity is altered, such 
as breast cancer or hepatic fibrosis. 

However, the techniques currently marketed have been 
developed for organs considered to be isotropic elastic. For 
anisotropic, viscoelastic and nonlinear tissues, such as 
muscles, elastography has drawbacks that limit its 
applications. 

The objectives of this thesis were to develop new 
innovative biomarkers in elastography to take into 
account the complexity of the three-dimensional 
mechanical properties of the muscle. 

Two main axes were addressed: the first axis focused on 
an innovative ultrasound sequence to provide an 
accurate measurement of muscle viscoelastic anisotropy 
in a single imaging plane. The second axis focused on 
the elastic non-linearity of muscles that can be 
characterized by the theory of acoustoelasticity in an 
isotropic transverse medium. 

The final objective of this thesis is to apply these new 
tools to the fields of sport (muscular lesions with the 
University of Nantes) and medicine (Duchenne muscular 
dystrophy with the University Hospital of Nantes). 
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A. PREAMBULE 

Chez l’homme, qu’il s’agisse de parler ou de respirer, de la marche ou de battements 

cardiaques, le fonctionnement musculaire est primordial. La diversité des muscles se 

reflète dans la richesse de leurs formes, de leurs tailles et leurs activités. Les muscles 

longs se trouvent principalement dans les membres tels que le triceps et le quadriceps. 

Ils produisent principalement la force pour de grands mouvements. Les muscles 

courts, en revanche, se trouvent principalement autour de la colonne vertébrale et 

dans les zones responsables des petits mouvements tels que les muscles mastica-

teurs. D’autres muscles de grande taille présentent une variété de formes, allant des 

muscles plats aux muscles convexes comme le diaphragme, le principal muscle res-

piratoire (AFMTéléthon, n.d.). Cette variété permet aux muscles d’assurer un fonction-

nement optimal. 

 

La rigidité des muscles est étroitement liée à la fois aux anomalies et aux performances 

musculaires (Kalkhoven and Watsford, 2020a) (Kalkhoven and Watsford, 2018) (Wilson et 

al., 1991). L'élastographie est une méthode d’imagerie non invasive qui permet de 

quantifier la rigidité des organes. La plupart des techniques d'élastographie exploitent 

la physique des ondes mécaniques pour quantifier la rigidité et l’hétérogénéité d'un 

milieu. Une onde mécanique correspond à une perturbation qui se propage et interagit 

en fonction des propriétés physiques locales du milieu. En particulier, sa vitesse de 

propagation dépend de la rigidité du milieu. Grâce à cette caractéristique, l'élastogra-

phie, signifiant mesure de l’élasticité, est devenue un outil précieux pour le diagnostic 

des pathologies et des anomalies musculaires. Parmi les modalités d'imagerie qui per-

mettent la mesure de la rigidité, l'imagerie par ultrasons émerge comme une méthode 

d'élastographie efficace, commode et rapide. Dans le domaine médical, l'imagerie ul-

trasonore utilise des ondes de très haute fréquence pour produire des images de dif-

férentes structures dans le corps humain. Un dispositif d’imagerie ultrasonore consiste 

en une petite sonde pilotée par une machine transportable. Ce design compact et peu 

coûteux facilite son utilisation et le rend largement disponible. Grâce à sa cadence 

d’imagerie élevée (jusqu’à 10 kHz), l’échographie offre un affichage rapide avec une 
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bonne résolution. Par conséquent, il n'y a aucun délai entre l'examen et l'analyse mé-

dicale, ce qui permet une prise en charge immédiate et réactive. Les récents progrès 

dans le développement d'imagerie par ultrason ouvrent la porte à de nombreuses ap-

plications médicales. 

 

Dans ce premier chapitre de la thèse, une introduction sur les muscles et leurs pro-

priétés sera présentée, en abordant leur architecture et leur fonctionnement. L'élasto-

graphie par ultrasons ultrarapides sera également abordée, en mettant en évidence 

ses avantages et ses limites, ainsi que les différentes méthodes visant à améliorer la 

mesure de l'élasticité musculaire. 
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B. CADRE THEORIQUE  

I. Muscles squelettiques et la force musculaire 

1. Muscles squelettiques 

 

Le corps humain compte environ 600 muscles, représentant autour de 40% de la 

masse corporelle (Janssen et al., 2000) (Muscles types, n.d.). Il existe trois types de tissus 

musculaires : les muscles squelettiques, cardiaques et lisses. Les muscles squelet-

tiques jouent un rôle fondamental dans les activités physiques, tant chez les animaux 

que chez les humains. Ces muscles sont des muscles volontaires qui sont liés aux os 

par les tendons. Leur fonction principale est de mouvoir le squelette, de maintenir une 

posture adéquate et de stabiliser les articulations. Comme tout muscle, les muscles 

squelettiques sont composés d'unités fonctionnelles connues sous le nom de sarco-

mères.  

 

 

Figure 1 La structure des fibres musculaires (Eskinder Demeke, n.d.) 

 

Les sarcomères sont des éléments contractiles musculaires de base. Ils sont 

assemblés en série de bandes pour former les myofibrilles, tissus musculaires 

allongés et parallèles les uns aux autres (Heeransh D. Dave; Micah Shook; Matthew Vara-

callo., 2022) (Mukund and Subramaniam, 2020). Les myofibrilles composent des fibres 

musculaires, appelées aussi myocytes, qui génèrent la contraction musculaire 

lorsqu'elles se raccourcissent. Les fibres musculaires d’un muscle squelettique sont 
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enveloppées par une fine membrane appelée sarcolemme et agencées en faisceaux 

(Brian MacIntosh, Phillip F. Gardiner, Alan J. McComas, 2005) (Lieber and Friden, 2000). 

2. Contraction musculaire des muscles squelettiques 

a. Types de contraction musculaire 

 

L'activation musculaire entraîne des forces musculaires appelées aussi contractions. 

Concernant les muscles squelettiques, la contraction, souvent en opposition à une 

force extérieure, est classée en deux types : statique et dynamique (Frontera and 

Ochala, 2015). Une contraction statique (isométrique) se caractérise par la génération 

de force en absence de mouvement de l'articulation. Dans ce type de contraction, la 

force produite par le muscle est égale à la charge extérieure, donc il n’y a pas de travail 

effectué et les fibres ne sont pas raccourcies. Les contractions isométriques sont né-

cessaires pour maintenir une stabilité, résister à une force ou pendant les renforce-

ments et les rééducations musculaires. En revanche, une contraction dynamique (iso-

tonique) implique un mouvement des articulations avec un changement de longueur 

des fibres. Les contractions dynamiques sont divisées en contraction concentrique et 

excentrique. Une contraction concentrique résulte du raccourcissement des fibres (par 

exemple, fléchir le coude, pousser avec le pied ou la main). Elle produit une force qui 

est supérieure à la force extérieure et effectue donc un travail. Ainsi, ce type de con-

traction est souvent simplement appelé “contraction” lorsque le muscle génère une 

force utile. Contrairement à ce dernier, une contraction excentrique résulte de l'allon-

gement des fibres. Elle produit une force inférieure à la force extérieure et dans la 

plupart des cas, n’effectue pas de travail. Faisant partie des entrainements et des ré-

éducations musculaires, une contraction excentrique sert principalement à détendre 

ainsi qu’à améliorer la flexibilité et l’amplitude de mouvement des muscles (Radák, 

2018).  
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Figure 2 Les types de contraction musculaire (Definition of contraction, n.d.) 

 

b. Génération et transmission de force 

 

S’agissant d’une contraction concentrique des muscles squelettiques, comme pour 

tous les muscles, le sarcomère représente la plus petite unité contractile qui assure le 

rôle de moteur dans la production de force et de mouvement. Chaque sarcomère est 

une machine moléculaire caractérisé par un haut niveau de complexité. 

  

 

Figure 3 Arrangement des filaments actine et myosine du muscle a/ Au repos b/ En contraction (Sanja Hinić-Frlog, 

n.d.) 

Il s'étend d’une ligne Z à une ligne Z (figure 3) et ne mesure que quelques micromètres 

de long (The Sliding Filament Theory of Muscle Contraction, n.d.). Sa région centrale, la 

bande A, est composée d’un maillage de deux protéines: l’actine et la myosine. Ces 

protéines sous forme de filaments, appelés myofilaments, sont responsables de la 
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contraction musculaires. Ces filaments minces (actine) et épais (myosine) sont dispo-

sés en alternance à travers la bande A. Cette bande conserve toujours sa longueur 

pendant la production de force. Pendant la contraction, les bandes I, de part et d’autre 

de la bande A se raccourcissent. 

 

Le muscle génère la force par les glissements asynchrones entre les filaments épais 

et les filaments minces entraînant la traction des lignes Z l'une vers l'autre et ainsi, un 

raccourcissement des fibres. La force produite est ensuite transmise au tendon puis 

au squelette à travers la matrice extracellulaire (MEC), un réseau de macromolécules 

de protéines (collagène, élastine, protéoglycanes, …) qui entoure le muscle (figure 4). 

Comme les fibres d’un muscle ne parcourent pas totalement sa longueur et ne sont 

pas reliées de manière rigide les unes aux autres, la transmission efficace de la force 

des myofilaments à la MEC est cruciale pour la contraction. Les liaisons mécaniques 

entre le muscle et la MEC sont renforcées par plusieures molécules complexes dont 

la dystrophine, une protéine de grande taille qui relie la MEC aux filaments d’actine. 

La présence de la dystrophine est vitale pour la stabilisation de la membrane 

musculaire (sarcolemme) pendant la contraction, et son absence est associée à des 

pathologies musculaires sévères (Frontera and Ochala, 2015). 

 

Figure 4 La matrice extracellulaire (MEC) à la jonction myotendineuse (Narayanan and Calve, 2021) 

  

c. Architecture des muscles et production de force 

 

L’architecture du muscle est définie par la disposition des faisceaux musculaires par 

rapport à l’axe de génération de force, qui est souvent aussi l’axe osseux. En fonction 
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de leur architecture, les muscles squelettiques peuvent être catégorisés en fusiforme 

ou penné. Dans les muscles fusiformes, les fibres sont alignées le long de l'axe de 

génération de force. Quelques muscles squelettiques sont fusiformes tels que les 

muscles du bras : biceps brachial, triceps brachial, biceps fémoral ou les petits muscles 

de la main et du pied. Dans les muscles pennés, les fibres ne sont pas alignées le long 

de l'axe de génération de force. La plupart des muscles squelettiques sont pennés tels 

que les muscles de la jambe : le quadriceps, le tibialis. (Brian MacIntosh, Phillip F. Gar-

diner, Alan J. McComas, 2005) (Lieber and Friden, 2000). Un muscle penné peut présenter 

des fibres orientées dans une seule direction (unipenné), orientées dans deux 

directions (bipenné) ou orientées dans de multiples directions (multi-penné) par 

rapport à l'axe de génération de force. Lorsque le muscle penné est au repos, l'angle 

de pénnation par rapport à l'axe de force oscille entre 0° et 30°. Il peut s'étendre jusqu'à 

60° en fonction de l'amplitude de mouvement du muscle (Lieber and Friden, 2000). 

 

 

Figure 5 L'architecture des faisceaux musculaires. (Brian MacIntosh, Phillip F. Gardiner, Alan J. McComas, 2005) 

 

Il existe une relation étroite entre l'architecture, la longueur des fibres, la force et la 

durée de contraction musculaire. L’architecture des muscle pennés implique que ses 

fibres ne s'étendent pas sur toute la longueur du muscle, ce qui rend les fibres plus 

courtes que celles d'un muscle fusiforme. Étant donné que les fibres sont plus courtes, 

il y en a donc plus dans un même volume musculaire. Ainsi, la pennation des muscles 

permet d'augmenter la section transversale du muscle, ce qui représente un grand 

avantage sur la force produite. En effet, cette force dépend de la section combinée de 

toutes les fibres et croît proportionnellement à cette section. La force produite par les 

muscles pennés est donc supérieure à celle produite par les muscles fusiformes. En 

revanche, les muscles fusiformes, grâce à leurs fibres plus longues, ont des plages 
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fonctionnelles plus longues, peut produire la force avec plus de précision. De plus, les 

fibres plus longues contiennent plus de sarcomères en série qui assurent une meil-

leure vitesse de contraction pour une même tension maximale (Lieber and Friden, 2000). 

 

d. Force et rigidité musculaire 

 

Parmi les paramètres biomécaniques du muscle, la force musculaire est un élément 

important pour l’évaluation de son état fonctionnel. La force générée durant la contrac-

tion du muscle dépend non seulement de l’architecture des fibres mais aussi de sa 

rigidité. L’intensité absolue de la force musculaire est très variée entre les sujets. Pour 

cette raison, elle est souvent normalisée par la force maximale produite pour chaque 

effort dans une configuration particulière appelée contraction volontaire maximale 

(MVC).  Il a été montré que le niveau de force (% MVC) d’une contraction est fortement 

et linéairement corrélé à la rigidité des muscles. De plus, la fatigue neuromusculaire, 

ayant une forte influence sur l’électromyogramme et d’autres paramètres électrophy-

siologiques, ne modifie pas la relation entre le module de cisaillement et la force. L’évo-

lution de la force des muscles pendant la contraction en fonction de leur rigidité est 

donc indépendante de la fatigue musculaire (Hug et al., 2015). 

 

Par ailleurs, comme les muscles se superposent les uns aux autres, les efforts mus-

culaires sont généralement réalisés par différentes combinaisons de forces (Hug et al., 

2015). Afin de mieux comprendre la répartition de ces forces entre les muscles, il est 

essentiel de quantifier précisément la force produite par chaque muscle individuel. 

Dans cette optique, la mesure de la rigidité locale offre une solution appropriée pour 

atteindre cet objectif. 

 

En conséquence, la quantification de la rigidité musculaire est nécessaire pour une 

caractérisation complète et non invasive des muscles squelettiques. Cela permet 

d'évaluer les variations de la force musculaire dans différentes conditions. En milieu 

clinique, la mesure de la rigidité est précieuse pour le traitement des maladies muscu-

laires et les programmes de rééducation. 

 
II. Élastographie 
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1. Méthodes d’élastographie  

 

L'élastographie quantitative in vivo, qui permet la mesure et la cartographie de la rigi-

dité, présente un potentiel diagnostique important. Effectivement, le module d'Young, 

un indicateur de la rigidité des matériaux, est depuis longtemps reconnu comme étant 

étroitement associé à de nombreuses pathologies (telles que le cancer, la fibrose, 

etc.). De nombreuses techniques basées sur la mesure de ce paramètre ont été dé-

veloppées pour mieux quantifier la rigidité des organes. L’élastographie quasi-statique 

est la première méthode d’élastographie quantitative, également connue sous le nom 

d’élastographie de déformation. Elle se sert d’une force externe de valeur approxima-

tive pour compresser le milieu puis en déduire la déformation. Étant donné la relation 

entre la contrainte (s) et la déformation (e) via le module d’Young (E) selon la loi de 

Hook :  s = E. e, la déformation mesurée est ensuite utilisée pour représenter la rigidité 

du milieu. Cependant, en raison du manque de connaissances sur la contrainte, il n'est 

pas possible d'estimer le module d'Young local (Gennisson et al., 2013). En contrepartie, 

les techniques d'élastographie dynamique utilisent les ondes de cisaillement, dont la 

vitesse de propagation est liée au module d'Young dans le cas isotrope, afin d’obtenir 

une imagerie quantitative de module d’Young : 

   

E	 = 	3µ = 3rv'()*(++,-,./0  
 

L’onde de cisaillement est une onde élastique qui se produit dans un milieu lorsqu'il 

est soumis à une source de force. Elle est aussi appelée onde secondaire du fait qu'elle 

est précédée par une onde de compression également appelée primaire. Cette onde 

implique une dilatation du milieu et propage beaucoup plus rapidement dans une di-

rection perpendiculaire à la direction de cisaillement. Un cisaillement correspond à un 

changement de forme sans changement de volume, généré par une paire de forces 

égales agissant dans des directions opposées. Dans un milieu élastique, les particules 

reprennent leur forme d'origine après le cisaillement, puis les particules adjacentes 

subissent un cisaillement et le déplacement se propage sous forme d'onde (Erik Gre-

gersen., n.d.). 
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Pour décrire une onde mécanique dans un milieu élastique, deux directions doivent 

être distinguées : la polarisation et la propagation. La polarisation (𝑢2⃗ ) correspond à la 

direction de déplacement des particules du milieu. La propagation (𝑘2⃗ ) est la direction 

selon laquelle onde se propage. Dans le cas d’une onde de compression, les particules 

se déplacent en même direction que la propagation d’onde, ce qui donne 𝑢2⃗  // 𝑘2⃗ . D’un 

autre côté, une onde de cisaillement génère un déplacement des particules perpendi-

culaire à sa direction de propagation. Nous avons donc 𝑢2⃗  ^ 𝑘2⃗ . 

 

 

Figure 3 (a) onde de compression  (b) onde de cisaillement  (Mirnaziry et al., 2017) 

 

Parmi les techniques d’élastographie dynamique, on distingue les techniques dites « 

transitoires » et « monochromatiques ». Les techniques transitoires utilisent la propa-

gation d’un front d’onde de cisaillement transitoire dans une direction donnée. En re-

vanche, les techniques monochromatiques utilisent des ondes de cisaillement d’une 

fréquence précise, en régime stationnaire, se réverbérant plusieurs fois dans le milieu 

en créant nœuds et ventres. Ces deux approches ont chacune leurs avantages et leurs 

inconvénients : l’élastographie transitoire permet la visualisation et la mesure directe 

de la vitesse du front d’onde de cisaillement. Elle est insensible aux conditions aux 

limites et riche en informations spectrales. Toutefois elle demande une imagerie ca-

pable de suivre la propagation d’onde de cisaillement, donc une cadence d’imagerie 

très élevée (des milliers d’images par seconde)(Sandrin et al., 2002). L’approche mono-

chromatique permet une acquisition plus lente des ondes. Cependant, elle est sensible 

aux conditions de bord et nécessite l’inversion de l’équation d’onde en trois dimensions 

(Muthupillai et al., 1995). 
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Parmi les méthodes d’élastographie dynamiques monochromatiques, l’élastographie 

par résonance magnétique (ERM) est une approche qui a été déjà implémentée en 

clinique. Cette méthode exploite les excitations mécaniques périodiques (20 - 100 Hz 

en clinique) afin de générer des ondes mécaniques à des fréquences précises dans 

les tissus biologiques. Les séquences d'imagerie par résonance magnétique (IRM) à 

gradients d'encodage du déplacement permettent d’enregistrer les déplacements du 

tissu. Ces déplacements sont estimés à partir du déphasage mesuré dans les voxels, 

permettant de reconstruire la propagation de l'onde mécanique dans le temps. L'ERM 

est peu opérateur dépendante et permet d’explorer les structures profondes, notam-

ment chez les sujets obèses. En outre, elle offre un contraste tissulaire optimal, un 

champ de vue large et permet la cartographie de l'élasticité et de la viscosité en 3D 
(Radzik et al., 2021) (Department of Radiology Karaman State Hospital, Karaman, Turkey et 

al., 2018). Toutefois, l'ERM présente plusieurs limitations, notamment un temps d'ac-

quisition en 3D considérable, ainsi qu'un fonctionnement complexe qui constitue son 

principal obstacle en recherche et en clinique. Une opération d'ERM, tout comme pour 

l'IRM, est coûteuse et énergivore. Lors d'un examen d'ERM, le patient doit rester im-

mobile et confiné dans un tunnel avec un bruit répétitif pendant plusieurs minutes selon 

la séquence utilisée. Cela rend l'examen d'ERM, et l'IRM en général, désagréable pour 

les patients ayant des difficultés à rester allongés et immobiles. 

 

2. Élastographie par ultrasons 

 

a. Échographie  

 

L'échographie est une modalité d’imagerie qui emploie les ondes acoustiques à haute 

fréquence, appelées ultrasons, pour générer une image (Scott Secrest , DVM, n.d.). Les 

ultrasons sont produits par un transducteur, appelé aussi une sonde à ultrasons. 

Chaque sonde a des spécificités particulières adaptées à l’objectif de l’examen dont la 

fréquence d’acquisition, la forme de réseau, la taille d’ouverture, etc. La fréquence des 

ultrasons utilisées en échographie est bien supérieure au seuil d'audition humaine (20 

kHz) - généralement comprise entre 2 et 12 MHz. Une fréquence plus élevée se traduit 

par une longueur d'onde plus courte. Les ondes à très haute fréquence offrent une 
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résolution d'image supérieure, mais leur capacité à pénétrer les tissus en profondeur 

est limitée par l’atténuation à cause de l’interaction forte avec le milieu. En revanche, 

les ondes à basse fréquence ont une meilleure pénétration, mais leur résolution est 

moins précise en raison de leurs longueurs d'onde plus longues. Le milieu et l’objectif 

de l’acquisition dictent la bande de fréquence et donc le choix de transducteur. 

 

 

Figure 4 Schéma d'une sonde à ultrasons (The ultrasound transmitter probe, n.d.) 

 

Le transducteur sert à la fois à émettre des ultrasons et à recevoir les échos ultraso-

nores réfléchis. Un transducteur est composé d’éléments piézoélectriques qui conver-

tissent l’énergie mécanique en énergie électrique,  et vice versa. Ils sont faits de cristax 

de céramiques (fig 7). Ces matériaux sont capables de produire des ondes méca-

niques lorsqu'ils sont soumis à un champ électrique, et inversement, produire un signal 

électrique lorsqu'ils sont soumis à une onde mécanique. 

  

Lorsqu'une séquence d'échographie est lancée, un courant électrique est transmis au 

transducteur avec généralement une loi de délai focalisée à l’émission, provoquant les 

vibrations de ses éléments. Ainsi, chaque élément produit une onde sphérique, celles-

ci interfèrent entre elles pour former un faisceau d’ultrason. Ce faisceau, en traversant 

le milieu, est réfléchi par les interfaces entre tissus d’impédances acoustiques diffé-

rentes rencontrés sur son trajet. Il est notamment rétrodiffusé par les microdiffuseurs 

présents dans les tissus responsables du speckle de l’image. Lorsque les échos réflé-

chis ou rétrodiffusés atteignent les éléments du transducteur, ils génèrent des signaux 

électriques. En connaissant la vitesse du son, les signaux électriques sont convertis 

en une ligne de l’image. Ce processus est répété pour chaque élément, un faisceau 

est émis et une ligne est reconstruite en balayant le champ de vue. L’image obtenue 
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est appelée image en mode B (image B-mode) dont la luminosité de chaque point est 

déterminée par l'amplitude du signal d'écho. 

L’acquisition d’une image par échographie conventionnelle nécessite donc un nombre 

d’émission-réception égal au nombre d’éléments de la sonde utilisée. Une révolution 

de l'échographie est l'imagerie ultrarapide, une technique qui permet de reconstruire 

une image en émettant une seule fois avec tous les éléments de la sonde. L’émission 

simultanée, appelée onde plane, permet une insonification de tout le champ de vue. 

De ce fait, la cadence d'imagerie ultrarapide peut atteindre les 10 000 images par se-

conde par rapport à l’échographie conventionnelle atteignant 60 images par seconde 

(Fujikura et al., 2021).  

 

 

                         Figure 5 Échographie conventionnelle 

En contrepartie, un traitement complexe est nécessaire pour reconstruire une image 

en imagerie ultrarapide. Ce traitement a été réalisé grâce à l’amélioration du hardware 

qui permet de réaliser le calcul parallèle. Une des limites majeures de cette technique 

concerne son rapport signal sur bruit. Contrairement à l'échographie conventionnelle 

qui forme une image avec plusieurs éléments focalisé sur une seule ligne, l'imagerie 

ultrarapide forme une image avec plusieurs éléments non focalisés sur toutes les 

lignes. Cela entraîne une réduction significative de l'énergie transmise. Par consé-

quent, la fréquence d’imagerie ultrarapide compromet son rapport signal sur bruit. Une 

solution à ce compromis consiste à acquérir plusieurs sous images différentes et à les 

synthétiser en une seule. Pour former ces sous-images différentes, un délai linéaire 

différent pour chacune est appliqué à l’émission pour former un front d’onde plan in-

cliné. Cela permet d’augmenter synthétiquement le nombre d’éléments sur une seule 

ligne et de mieux focaliser. Cette synthèse réduit la fréquence d'imagerie par le nombre 

Figure 6 Échographie ultrarapide 
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de sous-images (environ 10). Etant donné que la fréquence ultrarapide est environ 500 

fois plus élevée que celle de l'échographie classique, cette stratégie permet de con-

server une fréquence d’imagerie élevée d’imagerie ultrarapide (Montaldo et al., 2009). 

 

Figure 5 Compromis entre le contraste et la cadence d’imagerie en relation avec le nombre d’angle (Montaldo et 

al., 2009) 

 
 

b. Élastographie par imagerie ultrarapide 

 

Introduite pour la première fois en 2004 (Bercoff et al., 2004), l’élastographie ultrarapide 

par ultrason (« Supersonic Shear Imaging » - SSI) est une technique d’élastographie 

transitoire qui repose sur l’utilisation de la force de radiation acoustique, afin de géné-

rer une onde de cisaillement quasi-plane. La séquence de SSI est composée de deux 

étapes. Dans un premier temps, une force de radiation acoustique est appliquée en 

focalisant longtemps en un point pour y générer un déplacement micrométrique du 

milieu, ce qui génère un cisaillement sphérique appelé « push ». Plusieurs pushs ali-

gnés sont transmis successivement (typiquement trois) à différentes profondeurs. 

L'interférence des ondes de cisaillement sphériques le long des pushs forment un cône 

de Mach qui engendre deux fronts d'onde de cisaillement opposés. Dans un second 

temps, après la génération du cône de Mach, la propagation de l'onde de cisaillement 

est imagée par échographie ultrarapide à une fréquence d’environ 10 kHz. Cette fré-

quence permet de suivre la propagation de l’onde de cisaillement, qui est à la fois 

rapide (~2 - 3 m/s) et courte (atténuation au bout de quelques millimètres). Enfin, la 

vitesse de l'onde de cisaillement est estimée par le calcul du temps de vol sur le film 

de propagation acquis à l'étape d'imagerie. Le module de cisaillement est ensuite dé-

duit par la relation µ = rv2. En acceptant l'approximation du module d'Young (E) pour 
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les milieux isotropes, qui est imprécise dans le cas du muscle, la carte de rigidité affi-

chant E est calculée par la relation E = 3µ. 

 

 

Figure 6 Principe de SSI 1/ Les push sont créés à différentes profondeurs. Leurs interférences forment un cône de 

Mach et une onde de cisaillement quai-plane est créée. 2/ L’échographe bascule dans le mode imagerie ultrarapide 

pour suivre l’onde de cisaillement qui se propage dans le milieu  (Gennisson et al., 2013) 

 

La méthode SSI a été aujourd’hui implémentée sur plus de 3500 échographes cli-

niques. Les applications de SSI sont très variées: caractérisation des tumeurs du sein 

(Athanasiou et al., 2010), de la fibrose hépatique (Muller et al., 2009), de l’état du greffon 

rénal (Gennisson et al., 2010b) ou encore de la thyroïde (Sebag et al., 2010). SSI présente 

également un intérêt majeur pour la recherche en biomécanique des tissus in vivo, 

ainsi que pour l'étude de leurs propriétés complexes. A présent, il est également pos-

sible de réaliser de l’élastographie en trois dimensions par une sonde à balayage mé-

canique (Gennisson et al., 2008) ou une sonde bidimensionnelle. Néanmoins, cette ap-

proche se heurte à plusieurs limites, notamment la cadence d’imagerie et le temps de 

calcul qui la rendent difficilement utilisable dans un contexte clinique. 

 

3. Elastographie musculaire 

L'élastographie offre un outil efficace pour évaluer la rigidité de l’ensemble des tissus 

mous dont les muscles. L’élastographie SSI, rapide et pratique, a facilité la mesure de 

la rigidité musculaire. Cette méthode repose sur la mesure de la vitesse de propaga-

tion d’une onde de cisaillement. L’onde de cisaillement est induite par une succession 

de push générés par force de radiation acoustique et suivie grâce à la cadence élevée 

d’imagerie ultrarapide. 
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En élastographie, le milieu sondé est caractérisé par un tenseur élastique. Ce tenseur 

peut être interprété comme une mesure de la réponse du matériau aux contraintes 

externes, ce qui le rend crucial pour la propagation des ondes élastiques. Lorsque 

cette réponse varie selon la direction spatiale, le milieu, ainsi que le tenseur, élastique 

est considéré comme anisotrope. A l'aide du tenseur élastique, nous pouvons carac-

tériser le milieu musculaire. Cela nous offre une meilleure compréhension de ses com-

portements lorsqu'il est soumis à une onde de cisaillement. 

a. Milieu isotrope 

 

Jusqu’à présent, la majorité des applications cliniques d’élastographie considèrent que 

le milieu cible, en l’occurrence le muscle, est isotrope. Il s’agit d’un milieu linéaire lo-

calement homogène. Son tenseur élastique nous permet de relier la contrainte à la 

déformation en décrivant l’ensemble des relations possibles entre les différentes com-

posantes selon la loi de Hook. 

 

 
 

Le cas isotrope permet de simplifier le tenseur en faisant apparaître les coefficients de 

Lamé, λ et μ pour décrire le milieu : 

 

 
 

En résolvant le tenseur élastique avec les équations de la dynamique, on peut faire 

apparaître une équation d’onde mécanique dont les solutions comprennent une onde 

de compression et une onde de cisaillement. 
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ρ
¶0u
¶	t0 =

(l	 + µ)Ñ	(Ñ	×	u) + µÑ0u 

Ces équations nous permettent alors de résoudre la vitesse de ces ondes en fonction 

des coefficients de Lamé λ et μ	 

 

𝑣<=>?@ABBC=D = 	E
lF0µ
G

;  𝑣<CBHCIIA>ADJ = 	E
K
G
 

 

Il apparaît ainsi que la vitesse de cisaillement (𝑣<CBHCIIA>ADJ) est directement liée au 

deuxième coefficient de Lamé μ, autrement appelé module de cisaillement et la densité 

r du milieu. Les deux coefficients de Lamé sont reliés au module de Young (E) et au 

coefficient de Poisson(n). 

 

𝐸 = (MNF0K)K
(lFK)

 ;	 n = 
l

0(lFK)
 

 

Tandis que E détermine la rigidité du milieu, le coefficient de Poisson n caractérise la 

contraction de la matière perpendiculairement à la direction d’effort appliqué. Ce der-

nier reflète la compressibilité de matière. Pour la plupart des matériaux, n est compris 

entre 0 et 0,5. Lorsque n est à 0, le matériau ne présente pas de contraction latérale 

lorsqu’il est soumis à une contrainte uniaxiale; en revanche, son volume augmente et 

ainsi sa densité (r) diminue. Un tel le milieu est dit compressible. Une valeur 0,5 de n 

indique que le matériau est incompressible, c’est-à-dire son volume et sa densité res-

teront conservés par un rétrécissement latéral lors de l’application d’une contrainte 

uniaxiale. Les cellules biologiques qui composent les tissus mous, en l’occurrence les 

muscles, sont constituées principalement de fluide (75%). Par conséquent, le muscle 

peut être considéré comme un matériau incompressible avec une densité très proche 

de celle de l’eau (»1000 kg/m3). Pour le reste de ce manuscrit, comme le milieu mus-

culaire est étudié, nous maintiendrons n égal à 0,5 et r » 1060 kg/ m3 dans nos équa-

tions. 
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Dans les milieux mous, à l'exception de l'os, il a été démontré que la valeur de μ est 

négligeable par rapport à λ, en se basant sur les mesures respectives effectuées sur 

des échantillons biologiques séparés de plusieurs ordres de grandeur. 

 

Figure 7 Valeurs des modules de compression et de cisaillement pour différents types de tissus biologiques (A. P. 
Sarvazyan, A. R. Skovoroda, S. Y. Emelianov, J. B. Fowlkes, J. G. Pipe, R. S. Adler, R. B. Buxton & P. L. Carson, 
n.d.) 

 

Cette approximation (λ >> μ) permet d’écrire le module d’Young, qui quantifie la dureté 

des matériaux sans tenir compte de la viscosité :   

 

E =
µ(3λ + 2µ)
λ + µ = 	

µ(3 + 2µ/λ)
1 + µ/λ »	3µ 

 

C’est sur cette dernière équation que repose l’imagerie par ondes de cisaillement pour 

former des cartes quantitatives du modèle d’Young. 

 

Il s’est avéré que le muscle n’est un exemple de tissu contractile qui possède une 

nature fortement hétérogène. Contrairement à un matériau isotrope, qui a des proprié-

tés similaires dans toutes les directions, le muscle présente une structure et une orga-

nisation internes qui conduisent à des propriétés mécaniques dépendantes de direc-

tion. Le milieu musculaire est donc considéré comme anisotrope. De plus, le muscle 

possède aussi un comportement élastique non linéaire. Cela est lié au fait que le 

muscles est aussi un milieu hyper-élastique. Le milieu musculaire est donc très com-

plexe et possède également d’autres propriétés mécaniques telles que la viscoélasti-

cité et l’incompressibilité. Dans le cadre de cette thèse, seules l’anisotropie musculaire 

et la non linéarité seront focalisées. 

b. Milieu anisotrope 
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Une première façon de modéliser la structure fibreuse d’un muscle est d’utiliser le mo-

dèle transverse isotrope (TI). Ce modèle stipule un axe de symétrie (l’axe des fibres) 

avec deux modules de cisaillement indépendants : C44 et C66 qui correspondent dans 

le cas des ondes de cisaillement pures à deux vitesses de propagation V// et V^ res-

pectivement parallèle et perpendiculaire aux fibres. Ce modèle peut être simplifié au 

cas isotrope en considérant l’égalité des deux modules de cisaillement C66 et C44. Il a 

aussi été montré qu’un composite de fibres avec des directions différentes à une 

échelle sub-longueur d’ondes pouvait être modélisé par un milieu effectif transverse 

isotrope. C’est donc un modèle assez général pour décrire les fibres musculaires ayant 

une direction privilégiée. Ce modèle impose ses symétries à la matrice de Christoffel 

qui décrit mécaniquement un milieu TI. 

 

 

Figure 8 Tenseur Christoffel pour une polarisation d’onde de cisaillement perpendiculaire à la direction des fibres 

 

En résolvant les équations de Christoffel pour une polarisation d’onde perpendiculaire 

à la direction des fibres, nous obtenons une onde de cisaillement pure se propageant 

dans le plan perpendiculaire à sa polarisation avec une vitesse VSH. Cette vitesse dé-

pend de l’angle entre sa direction de propagation pat rapport à l’axe des fibres. Étant 

donné que la vitesse est maximale le long de cet axe (C44 > C66), il s'agit également 

d'un moyen pour déterminer la direction des fibres.  
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Figure 9 La polarisation d'onde de cisaillement est perpendiculaire à l'axe des fibres 

Néanmoins, cette solution suppose que l’onde dont la vitesse est mesurée soit une 

onde de cisaillement pur, autrement dit que sa polarisation reste toujours perpendicu-

laire à l’axe des fibres (figure 15). Cela signifie que la direction des fibres doit toujours 

être perpendiculaire à l’axe de la sonde. Bien qu’il existe beaucoup de muscles dont 

les fibres sont principalement parallèles à la l’axe osseux (muscles fusiformes) et 

qu’une sonde 2D puisse donc être placée le long de cet axe, la plupart des muscles 

squelettiques présentent une disposition pennée. Il s’agit donc d’une hypothèse très 

limitante si nous souhaitons par exemple retrouver l’orientation des fibres musculaires 

sans a priori. Par conséquent, il est nécessaire d’étudier en profondeur les hypothèses 

et méthodes d’estimation de la rigidité pour prendre en compte l’anisotropie des 

muscles pennés. Cela nous permettra de développer la théorie pour le cas particulier 

des tissus mous ainsi qu’une nouvelle modalité d’imagerie diagnostique clinique dé-

diée au muscle. 

 

La possibilité d’utiliser l’élastographie transitoire par ondes de cisaillement pour mesu-

rer in vivo l’anisotropie des tissus biologiques a récemment été démontrée dans le cas 

de différents organes (muscle (Gennisson et al., 2010a), cerveau (Macé and Cohen, 2011), 

cœur (Lee et al., 2010), cornée (Nguyen et al., n.d.), reins (Gennisson et al., 2010b)…). Ces 

données s’ajoutent à celles établies par histologie, par tests mécaniques ex vivo ou 

par d’autres formes d’imagerie in vivo comme l’élastographie par résonance magné-

tique. La possibilité de réaliser rapidement la mesure d’anisotropie élastique des or-

ganes partir d’un échographe ouvre la voie à l’étude de la biomécanique des tissus in 

vivo. 
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c. Non linéarité d’élasticité musculaire 

 

La relation linéaire contrainte-déformation pour les muscles selon la loi de Hook est 

une approximation simplifiée. En effet, les tissus musculaires ont un comportement 

mécanique non linéaire à cause de leur extensibilité finie (Rosen and Jiang, 2019). Ce 

comportement est typique d’un matériau hyper-élastique. Un tel matériau est capable 

de supporter des déformations importantes sans dissiper d'énergie lors de la transition 

réversible d’un état initial à déformé (Laure-Lise Gras, 2011). Afin de mieux caractériser 

les propriétés mécaniques musculaires dont l’hyper-élasticité, la mesure des modules 

élastiques non linéaires a été développée (Gennisson et al., 2007). La quantification de 

l'élasticité non linéaire (NL) des tissus repose sur la théorie de l'acousto-élasticité (AE) 

(Gennisson et al., 2007) qui permet de déterminer les constantes élastiques non li-

néaires des solides en utilisant les ondes ultrasonores. Cette théorie repose sur l'ex-

pression de l'énergie interne de déformation en utilisant les invariants du tenseur de 

déformation de Green-Cauchy (Landau, L. D., Lifšic, E. M., Lifshitz, E. M., Kosevich, A. M., 

& Pitaevskii, L. P., 1986).  

 

Dans le domaine de l'élastographie, la quantification de l'élasticité NL est devenue une 

mesure complémentaire à celle du module de cisaillement μ caractérisant l'élasticité 

linéaire des tissus. Cette quantification consiste à déduire les coefficients élastiques 

NL à partir de l'évolution de la vitesse de l'onde de cisaillement dans des milieux sou-

mis à une contrainte uniaxiale (Gennisson et al., 2007).  Dans les tissus mous comme 

les muscles qui ont longtemps été considérés comme un milieu liquide d’un point de 

vue ultrasonore, l'évaluation de l'élasticité NL sera un complément essentiel pour amé-

liorer le diagnostic ou la caractérisation tissulaire par l’élastographie. 
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C. OBJECTIFS DU PROJET DE THESE 

I. Projet « Innovations en élastographie pour quantifier la viscosité et l'isotro-
pie du muscle » (INNOVAN) 
 
La connaissance en biomécanique musculaire a beaucoup d’applications dans les do-

maines médicaux et sportifs. Elle contribue dans la science du sport, les études des 

pathologies musculaires, la rééducation, la simulation chirurgicale (Lim et al., 2009) 

ainsi que le transport de médicaments dans les muscles (Wu et al., 2009). La rigidité 

est une des propriétés mécaniques importantes des muscles. Elle est corrélée avec la 

force ainsi que l’architecture des fibres musculaires. Deux domaines spécifiques où 

une caractérisation biomécanique des muscles, notamment de rigidité, est nécessaire 

sont les blessures musculaires et les myopathies. 

 

   1. Impact des propriétés mécaniques sur les blessures musculaires  

 

La blessure musculaire est une préoccupation qui englobe de nombreuses pathologies 

courantes tant chez les athlètes que dans la population générale. Lorsqu’un muscle 

se blesse, les myofibrilles sont perturbées et l'architecture des sarcomères est désor-

ganisée. Ainsi, la disposition des fibres musculaires joue un rôle crucial dans la carac-

térisation des blessures. 

 

Des études ont montré que, la plupart des blessures surviennent lorsque les muscles 

sont soumis à des contraintes durant une tension de contraction élevée. Cette tension 

de contraction élevée permet au muscle d'améliorer sa capacité de stockage d'énergie 

pour une contrainte donnée et de mieux résister lorsque une charge spécifique est 

appliquée (Kalkhoven and Watsford, 2020b). En accord avec la théorie de l’acoustoélas-

ticité (Gennisson et al., 2007), la tension accrue entraîne une augmentation de la rigidité 

musculaire. De plus, les fibres musculaires varient en longueur et en vitesse de rac-

courcissement, cela génère des déséquilibres entre les forces qu’ils supportent 

(Kalkhoven and Watsford, 2020b). Ainsi, la rigidité des fibres musculaires joue un rôle 

crucial dans la survenue de blessures. 
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En somme, une évaluation précise de la rigidité des muscles et adaptée à l’anisotropie 

fournit des indices importants sur la survenue, la caractérisation et la récupération de 

blessures. Cela permettra une meilleure prise en charge des athlètes. 

 

2. Myopathies et le besoin d’un biomarqueur en clinique 

 

Les myopathies sont un ensemble de troubles hétérogènes qui affectent principale-

ment la structure musculaire squelettique et la fonction des canaux cellulaires (Nagy 

and Veerapaneni, 2023). En général, ces troubles se manifestent par une faiblesse ou 

une douleur musculaire qui entrave les activités quotidiennes. Certaines formes de 

myopathies peuvent affecter différents groupes musculaires tels que les cuisses, le 

dos ou les doigts. Elles peuvent être accompagnées d'autres symptômes tels que des 

éruptions cutanées, une fatigue accrue ou des crampes. Les  causes de ces maladies 

sont très variées et souvent liées à des perturbations de l’intégrité des tissus muscu-

laires ainsi qu’à des problèmes de stabilité métabolique. 

 

Les myopathies sont classifiées en deux catégories : héréditaire et acquise. Les dys-

trophies musculaires figurent parmi les types de myopathies héréditaires les plus cou-

ramment rencontrés. Les dystrophies musculaires les plus répandues sont les dystro-

phies musculaires de Duchenne (DMD) et de Becker (DMB), qui touchent entre 19,8 

et 25,1 personnes sur 100 000 chaque année (Nagy and Veerapaneni, 2023). Ces formes 

de dystrophie musculaire surviennent presque exclusivement chez les hommes. Elles 

présentent des signes et symptômes similaires. Leur origine est attribuée à des muta-

tions distinctes d'un gène commun qui bloquent la synthèse de la dystrophine, une 

protéine essentielle dans l’articulation musculaire. Elle assure une transmission effi-

cace de la force des fibres musculaires vers le squelette (section 2.b) (Darras et al., 

1993) (Al-Khalili Szigyarto and Spitali, 2018). 

 

Les dystrophies se caractérisent par une faiblesse progressive liée à la dégénéres-

cence musculaire qui apparaît dès l'enfance. Les muscles squelettiques sont les pre-

miers à être affectés, suivis des muscles respiratoires tels que le diaphragme et les 
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muscles abdominaux (AFMTéléthon, n.d.). De plus, ces deux formes de dystrophie sont 

associées à une maladie du muscle cardiaque ou cardiomyopathie. Ces anomalies 

cardiaques apparaissent généralement à l'adolescence. Avec le temps, le muscle car-

diaque se développe anormalement et entraîne des symptômes sévères qui concer-

nent principalement l’essoufflement et la perturbation du rythme cardiaque. Globale-

ment, les symptômes et signes de la DMB sont moins graves et plus variés que ceux 

de la DMD (Darras et al., 1993). Les patients atteints de DMD vivent généralement jus-

qu'à une vingtaine d’années, tandis que les patients atteints de la DMB peuvent vivre 

jusqu'à une  quarantaine d’années ou au-delà (Darras et al., 1993). La DMD affecte 

environ 1 personne sur 5 000 à 9 000, c’est la forme la plus prévalente de dystrophie 

musculaire (Al-Khalili Szigyarto and Spitali, 2018). 

 

Ces dernières années, la recherche de biomarqueurs de myopathies a été au cœur 

d'investigations intenses. Différents biomarqueurs de diagnostics et de surveillance de 

la DMD ont été explorés par la communauté scientifique. Néanmoins, ces biomar-

queurs nécessitent un protocole clinique complexe, invasif et peu d’entre eux ont été 

validés pour une utilisation clinique (Al-Khalili Szigyarto and Spitali, 2018). Plusieurs 

études récentes ont établi des liens entre les propriétés mécaniques des muscles et 

la dégénérescence dystrophique (Moore et al., 2018) (Lin et al., 2021) (Li et al., 2016). En 

particulier, l'anisotropie viscoélastique des muscles est une approche prometteuse 

pour comprendre la physiopathologie de la DMD et développer des biomarqueurs de 

dégradation musculaire (Moore et al., 2018). Ces futurs biomarqueurs visent à être plus 

efficaces, accessibles et non invasifs. 

 

3. Objectifs du projet INNOVAN 

 

Pour répondre à ces exigences, diverses méthodes d'élastographie ont été dévelop-

pées afin de quantifier la rigidité musculaire. A présent, la plupart des techniques 

d'élastographie utilisée en clinique, telles que l'élastographie par ultrasons, ne tiennent 

pas compte de toutes les propriétés mécaniques des tissus musculaires, comme la 

viscosité, l’anisotrope et la non-linéairité. Par conséquent, ces techniques ne sont pas 

suffisantes pour une caractérisation biomécanique complète des muscles. 
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Dans ce contexte, le projet INNOVAN a pour objectif global de développer de nou-

veaux outils d'élastographie par ultrasons permettant de quantifier la viscoélasticité, 

l'anisotropie et la non linéarité musculaire. Cette quantification permettra une caracté-

risation tridimensionnelle complète des muscles.  

 

L'objectif ultime du projet est d'avoir un impact clinique significatif grâce à ces avan-

cées. Sa première application consiste à quantifier et prédire les blessures muscu-

laires qui surviennent fréquemment lors d'efforts intenses au cours de la pratique spor-

tive et de la vie quotidienne. Les blessures musculaires représentent un enjeu majeur 

tant sur le plan de la santé, de l'économie et de la performance, à la fois dans le sport 

et en médecine. Il est donc crucial de mieux prédire leur survenue en développant ces 

outils de quantification. 

 

La deuxième application issue du projet vise à développer une nouvelle modalité 

d'imagerie pour quantifier l'effet des myopathies. Elle permet également un diagnostic 

clinique dans de nombreux tissus, au-delà des muscles, tels que la peau, le cœur et 

les nerfs. Les propriétés mécaniques de ces différents tissus peuvent aussi être liées 

à l'apparition ou à la progression de la maladie. 

 

Enfin, l’objectif à long terme du projet est d'accroître les connaissances de la biomé-

canique des muscles et de créer des outils d'imagerie clinique pour améliorer le traite-

ment et la gestion des patients ou des sportifs. 

 

 

II. Objectifs et organisation de la thèse 
 
Grâce aux développements en imagerie médicale tels que l'échographie et l'IRM, une 

relation entre les propriétés et les comportements mécaniques des muscles a été mise 

en évidence. Plus précisément, l'anisotropie musculaire, qui est étroitement liée à 

l'élasticité du tissu, peut servir d’un outil important concernant les myopathies et les 

blessures musculaires. L’objectif général de cette thèse est de développer de nou-

veaux biomarqueurs innovants pour prendre en compte la complexité des propriétés 

mécaniques tridimensionnelles du muscle. 
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La thèse a commencé par des expériences in vitro avec la méthode d’élastographie 

SSI. Les expériences ont été réalisées sur un fantôme de l’alcool polyvinylique (PVA) 

simulant un milieu transverse isotrope (TI) et les muscles fusiformes. L’objectif de cette 

étape est de reproduire les résultats des anciennes études de l’anisotropie par SSI. 

En tournant une sonde linéaire 2D de 180° et en concaténant les coupes 2D, nous 

avons remarqué l'existence d'un axe où la rigidité du milieu TI atteint son maximum. 

Cela correspond à l’axe de symétrie du milieu. Cette approche simple permet de quan-

tifier l'anisotropie dans le plan de symétrie, et elle a déjà été utilisée dans des travaux 

antérieurs. En appliquant cette méthode, dans le cadre d’une collaboration avec l’INRS 
(l'Institut national de recherche et de sécurité pour la prévention des accidents du travail et des maladies 

professionnelles), une nouvelle étude a été menée sur l’anisotropie des muscles de la 

main. Cette étude consiste à modéliser la main pour analyser l’effet de la vibration des 

machines sur la main des travailleurs. L’anisotropie et l’activation musculaire font par-

tie des paramètres d’entrée de cette modélisation. Le module de cisaillement mesuré 

par SSI a permis de quantifier ces deux facteurs sur les muscles fusiformes de la main.  

Le travail a été exposé au congrès international des vibrations main-bras à Nancy, 

Juin, 2023. Un proceeding qui a été publié sera présenté comme la première étude de 

la thèse (Chapitre 3) (Vauthier et al., 2023). 

 

Tout au long de la thèse, une nouvelle méthode de quantification de l'anisotropie élas-

tique musculaire par ultrasons a été développée et mise en pratique. Cette méthode 

s'appuie sur SSI, une technique robuste de l'élastographie par ultrason. Une revue de 

littérature a été publiée (Chapitre 2), fournissant la base théorique de cette nouvelle 

méthode (Ngo et al., 2022b). Elle permet non seulement d'obtenir le module de cisaille-

ment habituel de la méthode SSI classique, mais également les paramètres d'aniso-

tropie élastique. Les premiers résultats de cette avancée ont été présentés lors des 

congrès internationaux (Ngo et al., 2021), (Ngo et al., 2022a) et ont suscité des retours 

positifs des chercheurs du monde entier. Un article décrivant cette technique et ses 

premières applications biomécaniques a été soumis pour publication et est également 

inclus dans cette thèse (Chapitre 4).  

 

Pour la suite de ce travail, nous visons à étudier en profondeur la biomécanique des 

muscles squelettiques. Des études biomécaniques sont en cours de réalisation au sein 
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du laboratoire Motricité, Interactions, Performance (MIP) de l’université de Nantes. Ces 

études se sont concentrées sur le comportement de différents muscles squelettiques 

comme le biceps (fusiforme), le gastrocnémien (penné), le rectus femoris (bipenné), 

et d'autres présentant une variété de géométries et d'architectures de fibres. Les com-

portements mécanique lors de différents efforts physiques sont très diversifiés mais la 

relation entre ces deux facteurs reste encore obscure. Une compréhension approfon-

die de l'évolution des propriétés mécaniques lors des efforts physiques permettra de 

mettre en évidence cette relation, ce qui conduira à une meilleure caractérisation des 

propriétés mécaniques des muscles. La connaissance du fonctionnement des muscles 

squelettiques revêt une importance capitale dans la recherche sur les myopathies ainsi 

que les blessures sportives. L'objectif final de cette approche est d'utiliser la nouvelle 

technique d’élastographie pour trouver un biomarqueur d’anisotropie musculaire qui 

sert à diagnostiquer ainsi qu’à évaluer ces deux problématiques.  

 

Un deuxième axe abordé au cours de cette thèse s'est focalisé sur la non linéarité 

élastique des muscles. Cela a été étudié à l'aide de la théorie de l'acoustoélasticité en 

milieu transverse isotrope. Avec une collaboration avec l'Institut de Physique Biolo-

gique (IPB), faisant partie du laboratoire Icube de l'Université de Strasbourg, nous 

avons réalisé des essais mécaniques en complément de l'élastographie par ultrasons. 

Ces essais visent à mesurer les paramètres mécaniques non accessibles par écho-

graphie. Ils jouent un double rôle en contribuant à la validation de la nouvelle méthode 

d’élastographie par ultrasons, et en déterminant les coefficients non linéaires des 

muscles. En parallèle du premier axe de la thèse, ces coefficients ont aussi part à la 

quantification des propriétés mécaniques des muscles. Les études cliniques sont éga-

lement menées au laboratoire MIP afin de déteminer in vivo des coefficients non li-

néaires. Ce travail été présenté à trois reprises lors de congrès internationaux IEEE 

IUS (2020-2023), (Bied et al., 2020), (Bied et al., 2021), (Ngo, et al., 2022), suscitant des 

réactions positives des spécialistes du domaine. De plus, un article couvrant les deux 

aspects (ex vivo et in vivo) de ce sujet a été soumis et est également inclus dans cette 

thèse (Chapitre 5). 
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Ultrasound shear wave elastography was developed the past decade, bringing

new stiffness biomarker in clinical practice. This biomarker reveals to be of

primarily importance for the diagnosis of breast cancer or liver fibrosis. In

muscle this biomarker become much more complex due to the nature of the

muscle itself: an anisotropic medium. In this manuscript we depict the

underlying theory of propagating waves in such anisotropic medium. Then

we present the availablemethods that can consider and quantify this parameter.

Advantages and drawbacks are discussed to open the way to imagine new

methods that can free this biomarker in a daily clinical practice.

KEYWORDS

shear wave elastography, ultrafast ultrasound imaging, biomechanics, anisotropy,
muscle

1 Introduction

At the end of the 20th century, static elastography was developed to enhance biological

tissues characterization and medical diagnosis for pathological tissues (Ophir et al., 1991). It

was inspired from the first clinical gesture of the physician, the manual palpation. It relied on

the fact that the stiffness felt by the physicianwould translate themalignant nature of the tissue.

Strain elastography was based on Hooke’s law, that links Young’s modulus (i.e. the stiffness E)

to the applied stress (σ) and the observed strain (ε) in an isotropic and purely elastic media: E =

σ/ε. Some studies have been performedwith this technique onmuscle (Akagi et al., 2011; Chino

et al., 2012; Chino et al., 2014) However, the applied stress was difficult to quantify and, in

practice, only strain profile was known leading to qualitative information. To overcome this

limitation, the so-called shear wave elastography (SWE) based on shear wave propagation was

developed. This approach assumes that, for a quasi-incompressible elastic solid, the shear wave

speed (VS) is related to the shear modulus (µ) and to the Young’s modulus by the following

relationship: E = 3µ = 3ρVS
2, where ρ is the density of biological tissues (~1,100 kg/m3).

Numerous ultrasound-based shear wave elastography techniques were developed based on this

physical hypothesis. These techniques involved twomain basic steps: i) generating shear waves

within a tissue and ii) imaging their propagation to retrieve their speed (Ophir et al., 1991a;

Sarvazyan et al., 1995; Nightingale et al., 2002; Gennisson et al., 2003; Sandrin et al., 2003;

Palmeri et al., 2008;McAleavey et al., 2009).With these “dynamic” techniquesmuscle has been
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widely investigated (Nordez et al., 2008; Akagi and Takahashi, 2013;

Alfuraih et al., 2018; Hirata et al., 2020). Nonetheless, in order to

solve the inverse problem (i.e. image tissue’s elasticity from shear

wave velocity estimation), all these methods assume, in first

approximation, that tissues are isotropic, quasi-incompressible

and purely elastic media. However, this is not the case for

muscles which can be modeled as transverse isotropic solid since

they are composed of a random distribution of parallel fibers around

one axis of symmetry (Eby et al., 2013). As a result, shear waves

propagate faster along the muscle fibers than across the fibers

(Gennisson et al., 2003; Miyamoto et al., 2015; Alfuraih et al.,

2017). Thus, the link between Young’s modulus and shear waves

speed is no more valid and the stiffness must be quantified by the

estimation of two shear moduli, µ// and µ⊥, along and

perpendicularly to the fibers respectively (Royer et al., 2011). In

order to improve tissue characterization and potentially medical

diagnosis, it is then important to define new biomarkers such as

anisotropy. As an example, because shear wave speed is linearly

related to muscle force (Hug et al., 2015), estimating muscle

anisotropic behavior would be of particular interest to better

characterize muscle behavior and adaptation to various

phenomena, such as training or disuse. In neuromuscular

diseases, such as Duchenne myopathy, changes in the muscle

molecular organization (Zemła et al., 2021) could certainly lead

to modification of mechanical properties that could impact

anisotropy. In this review, we focus on the possible ways to

quantify anisotropy after considering theoretical aspects of shear

wave propagation in a transverse isotropic medium. Then, an

overview of the main dynamic ultrasound-based SWE techniques

that have been developed from one-dimensional (1D) (one value) to

three-dimensional (3D) (stiffness volume) shear wave imaging is

presented and discussed with special emphasis on the developments

made to include anisotropy as a new biomarker for physicians.

2 Shear wave propagation in
transverse isotropic medium

Most muscles often present a random distribution of fibers

oriented in the same direction, which implies a symmetry about

the fiber orientation. Because of this symmetry, muscles are

usually modeled as a transverse isotropic (TI) tissue, i.e. a

tissue whose physical properties (e.g. stiffness) are symmetric

with respect to an axis that is normal to the plane of isotropy.

In the limit of small displacements, the stress-strain

relationship in an anisotropic tissue is linear and can be

described by Hooke’s law

σ ij� Cijklεkl (1)

where σij is the stress tensor, εkl is the infinitesimal strain tensor,

Cijkl is the fourth-order stiffness tensor. In Eq. 1 summation over

repeated indices is implied (i.e. Einstein’s summation notation).

In a TI tissue, based on symmetry, the eighty-one entries of the

stiffness tensor are reduced to only five and Eq. 1 can be

expressed using Voigt’s notation as follows:

⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

σ1
σ2
σ3
σ4
σ5
σ6

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
�
⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

C11 C12 C13 0 0 0
C12 C11 C13 0 0 0
C13 C13 C33 0 0 0
0 0 0 C44 0 0
0 0 0 0 C44 0
0 0 0 0 0 C66

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

ε1
ε2
ε3
ε4
ε5
ε6

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
(2)

with C66 � (C11 − C12)/2. It is important to mention that in Eq. 2

the symmetry axis of the material (i.e. given by the direction of

muscle fibers) is oriented parallel to x̂3. Eq. 2 can also be

expressed in terms of the Young’s moduli (EL, ET), Poisson’s

ratios (]LT, ]TT) and shear moduli (μL, μT), as

⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

ε1
ε2
ε3
ε4
ε5
ε6

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
�
⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

1/ET −]TT/ET −]LT/EL 0 0 0
−]TT/ET 1/ET −]LT/EL 0 0 0
−]LT/EL −]LT/EL 1/EL 0 0 0

0 0 0 1/μL 0 0
0 0 0 0 1/μL 0
0 0 0 0 0 1/μT

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

σ1
σ2
σ3
σ4
σ5
σ6

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
(3)

where μT � 1
2ET/(1 + ]TT) and the subscripts L andT correspond

to the longitudinal and transverse directions relative to the to the

symmetry axis, respectively.

A smart way to non-invasively measure the mechanical

properties of TI tissue is to use wave propagation, since as in

isotropic tissues, the wave speed is directly linked to the tissue’s

stiffness constants or equivalently to the tissue’s Young and shear

moduli. The fundamental difference between isotropic and TI

tissue is that the wave speed will depend not only on the direction

of propagation but also on the wave polarization. Particularly, the

elastic wave propagation in TI tissue is governed by a set of linear

equations known as “Christoffel equations” which relate wave

speed, propagation direction, polarization and mechanical

properties.

Let us consider a TI tissue that obeys Hooke’s law. In the

absence of body forces a disturbance propagating within the

medium will obey the following wave equation

ρ
z2ui

zt2
� Cijkl

z2ul

zxjzxk
(4)

Where ui (i = 1, 2, 3) denotes the components of the

displacement field and ρ is the material density assumed to be

constant (~1,100 kg/m3). Under plane wave decomposition, a

monochromatic plane wave of the form ui( �r, t) � uo exp[i( �k. �r −
ωt)] where the wave amplitude is uo, �k denotes the wave vector

and ω is the frequency is a non-trivial solution of Eq. 4 if the

following secular equation is satisfied:

∣∣∣∣Cijklkjkl − ρω2δik
∣∣∣∣ � 0 (5)
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Eq. 5 can be rewritten in terms of the phase velocity v � ω/k,

the direction cosines ni (i = 1, 2, 3) and the Christoffel matrix

Γik � Cijklnjnl as ∣∣∣∣Γik − ρv2δik
∣∣∣∣ � 0 (6)

Eq. 6 corresponds to the eigenvalue equation for matrix Γ and

is known as the Christoffel equation. From Eq. 2, we may now

write Γ in the particular case of a TI tissue:

Γ � ⎛⎜⎜⎝C11n
2
1 + C66n

2
2 + C44n

2
3 (C11 + C66)n2n1 (C44 + C13)n1n3

(C11 + C66)n2n1 C66n
2
1 + C11n

2
2 + C44n

2
3 (C44 + C13)n2n3

(C44 + C13)n1n3 (C44 + C13)n2n3 C44n
2
1 + C44n

2
2 + C33n

2
3

⎞⎟⎟⎠
(7)

In what follows we will consider some examples of particular

interest for shear wave elastography in muscles.

i) �n � (1, 0, 0): For this case there are three different phase

velocities (i.e. three different eigenvalues) given by v1 �
�����
C11/ρ

√
,

v2 �
�����
C66/ρ

√
and v3 �

�����
C44/ρ

√
with eigenvectors ê1 � (1, 0, 0),

ê2 � (0, 1, 0) and ê3 � (0, 0, 1), respectively. The first eigenvector
corresponds to a pure longitudinal mode propagating at the

speed of ultrasound while the second and third eigenvector

correspond to pure shear modes with phase velocities given

by the shear moduli μT and μL, respectively. Consequently,

the shear anisotropy can be measured by propagating shear

waves in depth and using a source that favors each mode, as

it is depicted in Royer et al., 2011.

ii) �n � (0, sin (ϕ), cos (ϕ) ): For this example, an evident

solution to Eq. 6 is:

ρv2 � C66sin
2(ϕ) + C44cos

2(ϕ) (8)

with eigenvector ê1 � (1, 0, 0), thus, corresponding to a “pure”

shear wave which is the mode often used in most shear wave

elastography techniques applied to skeletal muscle. This mode is

termed shear horizontal mode (SH) in the sense that the wave

polarization vector ê1 is perpendicular to the plane formed by the

material symmetry axis and wave propagation direction. As it

will be seen below there are other ways to generate a SH mode.

It is important to point out that the velocity given by Eq. 8

corresponds to the phase velocity of the wave which is not the

magnitude measured by many elastography techniques. Many

elastography techniques measure the time of flight of a wave

packet through a known distance to compute the wave velocity.

This corresponds to the group velocity of the wave packet. In a

non-dispersive isotropic medium, the phase and group velocities

are identical. However, in a TI tissue the phase and group velocity

along the same direction are not necessarily equal. From Eq. 8 it

can be shown that the group velocity vg obeys the following

equation (Wang et al., 2013):

ρv2g � C44C66

C44sin2(ϕ) + C66cos2(ϕ) (9)

iii) �n � (sin (θ), 0, cos(θ)): This corresponds to the case of

shear wave elastography being applied to pennate muscle,

particularly, when wave propagation vector forms an angle

with the fiber orientation. In this example the eigenvalues are

given by:

ρv21,3 �
1
2
[Γ11 + Γ33 ∓

���������������
(Γ33 − Γ11)2 + 4Γ2

13

√ ] (10)

(where the minus sign corresponds to the first eigenvalue) and:

ρv22 � Γ22 � C66sin
2(θ) + C44cos

2(θ) (11)

The second eigenvalue corresponds to a pure shear wave, i.e.

with eigenvector parallel to x̂2 while the first and third

eigenvalues correspond to a quasi-shear and a quasi-

longitudinal wave. In the incompressibility limit the phase

velocity for the quasi-shear mode reduces to (Rouze et al., 2013):

ρv21 � μL + (EL

ET
μT − μL)sin 2(2θ)

� C44 + (C33C11 − C2
13

4(C11 − C66) − C44)sin 2(2θ) (12)

and its polarization is purely transverse. It is important to point

out that the incompressibility limit, shear wave propagation in

TIT only depends on three mechanical properties: μL, μT and the

anisotropy ratio of the Young’s moduli EL
ET
. Thus, all three

parameters required to characterize an incompressible TI

material can be measured by observing shear wave

propagation in the material. Finally, in the recent work of

(Rouze et al., 2019) and (Caenen et al., 2020) the following

terminology was used to describe both transverse modes: a SH

mode (i.e. defined in Eq. 11) and the shear vertical (SV) mode

which is defined by a wave polarization vector parallel to this

plane (i.e. mode corresponding to the first eigenvalue in the

incompressibility limit).

In the next parts, we will describe the most representative

work allowing the quantification of biological tissues anisotropy

using ultrasound elastography techniques, from 1D to 3D

elastography in transverse isotropic medium.

3 Anisotropy quantification by
elastography methods

3.1 1D elastography

1D elastography is, to our knowledge, the first dynamic

ultrasound elastography technique that was developed to

quantify elastic anisotropy through the use of the shear

elasticity probe (Gennisson et al., 2003). The idea was to

change the polarization of shear waves to measure the shear

modulus along and perpendicular to fibers. Gennisson et al.

(2003) proposed to use a rod fixed on a vibrator to increase the

energy of shear waves perpendicularly to its axis of percussion.

Then, by placing the probe parallel or perpendicular to the

muscle fibers, the shear waves speed could be retrieved by
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following the theoretical part described in Section 2 (Eq. 8). This

allow the quantification of muscle stiffness ex vivo (Gennisson

et al., 2003) and in vivo (Gennisson et al., 2005). This device is

presented in Figure 1A on an in vivo experiment on the biceps

brachii. Figure 1B displays the device allowing the estimation of

the elastic non-linear shear parameters in an acoustoelasticity

experiment by quantifying the apparent anisotropy induced by a

uniaxial stress applied on the medium (Catheline et al., 2003).

To improve this 1D approach, Chatelin et al. (2014a)

proposed a new remote shear wave elasticity probe for

anisotropy investigation based on radiation force of a focused

ultrasound beam. The previous mini-shaker that generates shear

waves on the shear elasticity probe was replaced by a focused

transducer that will create remotely and locally within the muscle

a shear wave source (Sarvazyan et al., 1998). Closely to this

focused transducer, 8 single transducers were smartly placed to

track the shear wave propagation parallel and perpendicular to

the muscle fibers (Tanter et al., 2016). Taking advantage of this

first prototype, Pedreira et al. (2021) recently developed a new

compact probe to investigate stiffness anisotropy of the

myocardium. The transducer is composed of five concentric

annular elements and three lateral elements. The annular

elements allow the generation of an acoustic radiation force at

a chosen depth and display the M-mode images of the region of

interest for a better positioning of the probe. Lateral elements are

angularly spaced at 120° to estimate the local displacement in the

medium around the pushing zone. Shear velocities along and

across the fibers are finally assessed thanks to the ellipse fitting of

the propagating shear wave using Eq. 9.

3.2 2D elastography

Complementary to 1D elastography, 2D elastography

devices were developed using different approaches. As for

1D elastography, multiple shear wave sources were proposed

leading to different 2D elastography methods, most of which

are presented here:

3.2.1 Transient elastography
In 2004, Catheline proposed to adapt 1D transient

elastography to anisotropic measurements in 2D. A plate was

fixed on a mini-shaker to generate 2D plane shear waves in a

muscle. Shear waves were then caught in 2D by an ultrafast

ultrasound probe composed of 128 channels. By placing the

shaking plate along or perpendicular to muscle fibers, they

deduced both shear moduli along two axes of an ex vivo

muscle (Catheline et al., 2004).

3.2.2 Supersonic shear imaging
The development of the Supersonic Shear Imaging (SSI)

technique (Bercoff et al., 2004) is a major breakthrough in the

field of 2D elastography. Briefly, this technique consists in

generating shear waves by using the acoustic radiation force

and catching their propagation by using ultrafast imaging that

allows an imaging frequency up to 20 kHz. Gennisson et al.

(2010) were, to our knowledge, the first to quantify muscle

anisotropy in 2D. Two muscles were studied: human biceps

brachii and brachialis, which are fusiform muscles parallel to

each other. Stiffness of both muscles were measured during

isometric contractions and passive extensions (Figure 2) by

using two probe positions: parallel and perpendicular to the

fibers. In this specific case the shear wave group velocity was

investigated as described in the theoretical part Section 2. Shear

waves group velocity was measured at different levels of isometric

contraction. As a result, sets of shear wave group velocity maps of

two adjacent muscles oriented differently with different degrees

of stress (isometric contraction and passive extension) were

produced in both orientations of the shear wave propagation.

The relationship between elasticity and anisotropy was then

studied. The authors found that shear wave group velocity

progressively decreased as the probe was more and more

FIGURE 1
(A) 1D shear elasticity probe applied in vivo on the biceps brachii to quantify stiffness anisotropy by rotating the rod fixed on themini-shaker. (B)
Apparent anisotropy quantified with two 1D shear elasticity probe in an acoustoelasticity experiment on agar-gelatin phantom.
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perpendicular to muscle fibers. More so, experimentally it was

observed that this decrease was even more pronounced in the

contracted state than in the relaxed state. It was thus deduced that

the evaluation of muscle anisotropy would be more evident in the

contracted state than the relaxed one. Through these

measurements, the muscle anisotropic mechanical properties

can be assessed with a complete set of quantitative data.

In 2012, to validate the use of the SSI method as a tool to

quantify anisotropy, Lee et al. (2012a); Lee et al. (2012b)

investigated myocardium fiber orientation. Myocardium is

structured in distinct layers with varying orientations across

the heart wall (Streeter and Bassett 1966; Streeter et al., 1969).

In this work, the ultrasonic probe was placed at the surface of an

ex vivomyocardium and rotated around a single axis (Figure 3A).

Shear waves were generated by using acoustic radiation force and

shear wave velocities were measured for different depths within

the myocardium for each angle of rotation (Figure 3B). By

looking at the maximum velocity as a function of the angle

for each depth, the muscle fiber orientation was retrieved. Results

were compared to diffusion tensor imaging by using magnetic

resonance imaging, a technique allowing the tracking of fibers

orientation in space. A good agreement between the two

FIGURE 2
Shear wave velocity maps of the biceps brachii for passive extension of the elbow with different angle (from 90° to 165° with 25° step) along the
fibers (A) and perpendicularly to the fibers (B).

FIGURE 3
(A) Probe positioning regarding the myocardium wall. The probe can rotate following the Z axis, depth of the myocardium wall. (B) Fiber
orientation for each depth of the myocardium wall, in percentage of the wall thickness.
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techniques showed that this ultrasonic approach, so-called elastic

tensor imaging, can be proposed for the assessment of the fiber

structure in muscle.

Following the same method of a pushing beam followed by

an ultrafast acquisition, Urban et al. (2015) used in 2016 a

transesophageal ultrasonic probe to generate in an ex vivo

myocardium shear waves. By using an ultrafast device, they

quantified shear wave velocity at different frequencies (50,

100 and 200 Hz) for different angle of the probe regarding the

muscle fibers (from 0° to 170° with 9° increment). They found that

low frequencies yield low sensitivity to the fiber’s orientation and

the true wave speeds in the layers was underestimated. By using

excitations at higher frequencies, a better estimation of the fiber

orientation and more accurate shear wave speeds measurement

was possible. This work provided the understanding that the

anisotropy factor is clearly better determined at high shear wave

frequencies.

3.2.3 Shear wave ultrasound vibrometry
In 2009, Chen et al. proposed to investigate anisotropy in an

ex vivo muscle by using the Shear wave Dispersion Ultrasound

Vibrometry (SDUV) technique. The basic principle of SDUV is

to generate a harmonic shear wave by an ultrasound beam (i.e.,

push), and its propagation is monitored by a separate ultrasound

beam (i.e., detection beam). The shear wave speed is calculated

from its phase measured at 2 different locations separated by a

known distance along its traveling path (Chen et al., 2009). The

results of this study were compared with finite element

simulations. This technique was also used to measure the

viscoelastic properties of ex vivo bovine and porcine striated

muscles (Urban et al., 2009; Urban and Greenleaf, 2009). In these

studies, the measurements were performed along and across the

muscle fibers. As an example, in the bovine muscle tissue, the

shear modulus values retrieved were µ// = 29 kPa and µ⊥ =

12 kPa, measured along and across the muscle fibers,

respectively. In the porcine muscle tissue, the values were µ//
= 12.7 kPa and µ⊥ = 5.3 kPa, measured along and across the

muscle fibers, respectively. The studies showed an anisotropic

ratio of about 2–3 when performing the ratio of shear waves

speed along and across muscle fibers.

3.2.4 Acoustic radiation force impulse—shear
wave speed

In parallel to the development of supersonic shear imagine

technique, Nightingale et al. (2003) proposed in 2003 to use

acoustic radiation force impulse as a source for shear wave

generation. The principal difference with supersonic imagine

was the way to image the propagation of shear waves by using

parallel beamforming over a small number of tracking lines close

to the pushing beam. In 2013, Rouze et al. (2013) developed a

finite element simulation of shear wave propagation in an

incompressible transversely isotropic medium opening the

way to use the ARFI-SWS technique in studies. Recently,

Rouze et al. (2020) investigated a new modeling technique

using the Green’s tensor method to better characterize this

anisotropy (Rouze et al., 2020). The Green’s tensor is

expressed with an analytic expression of SH mode and an

integral expression of SV mode which allow to reduce the

number of numerical integrals by a factor up to 109,

significantly lessening computational complexity. The SV and

SH propagation mode were defined by the relative orientation of

waves polarization with respect to the plan formed by waves

propagation and material symmetry axis. This method is able to

provide the three parameters that characterize an incompressible

and TI material: the longitudinal µ// and transverse µ⊥ shear

modulus, and the tensile anisotropy χE (the ratio between the

Young’s modulus parallel and the Young’s modulus

perpendicular to the fibers) following an ARFI-SWS. Taking

advantage of this modeling method, ultrasonic rotational 3D

elasticity imaging was developed to fully characterize muscle

mechanical properties (Knight et al., 2021). To estimate the three

mentioned parameters, both SH and SV are measured by rotating

the probe in 3D. Regarding the modes, only χE has an impact on

the SV propagation. In vivo human experiments were conducted

on the vastus lateralis, a pennate muscle. That allows to

experimentally identify group SH and SV velocity using the

Radon sum algorithm (Rouze et al., 2010). By fitting these

experimental values to Eqs. 11, 12, all three transverse

isotropic material parameters were computed.

3.3 3D elastography

To palliate the problem of being restrained to a 1D linear

transducer that move or rotate to get a full 2D elastography

volume, Wang et al. (2013) combined a spherical transducer,

used to generate a shear wave by ARFI, with a 2-D matrix

array to image shear wave propagation. By imaging the

propagation of the shear wave plane by plane in a

sequential way, they were able to synthetically reconstruct

the shear wave propagation in the entire volume. One

advantage of this technique is that the pushing beam is

maintained at the same location while the tracking beams

are shifted in different directions, which effectively allows for

the quantification of the elastic anisotropy. However, because

acquisitions must be repeated sequentially to acquire the full

volume, the technique yields a low volumetric frame rate and

as such is limited in presence of motion due, e.g., to breathing

or pulsatility. In Provost et al. (2014) developed further away

the concept of ultrafast ultrasound imaging to 2D matrix

array by designing a 3D ultrafast ultrasound device driving

1,024 channels. With intuitive beamforming reconstruction

applied to the small aperture of 2D matrix array, Provost et al.

(2014) proposed new ways to image the full volume of large

organs in real time such as the heart. Later, Gennisson et al.

(2015) took advantage of this new ultrafast device to proposed
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the first full 3D shear wave elastography probe with an

ultrafast ultrasound device. Therefore, shear wave

propagation can be induced and imaged in three-

dimensions, and tissue stiffness can be estimated in a full

volume. Experiments were performed in an isotropic breast

phantom dedicated to elastography and in vivomeasurements

were also performed on a healthy volunteer in the upper right

quadrant of the breast. Correia et al. (2018) then showed that

anisotropy was quantifiable with this approach in three-

dimensions, at high volume rate and in a few minutes of

post-processing. The technique was evaluated numerically in

simulated transverse isotropic model with different degrees of

stiffness and anisotropy. They showed good results in weakly

transversely isotropic media (PVA phantoms, Chatelin et al.,

2014b) and quantification of low fractional anisotropy (<
0.34) was validated with numeric simulation.

4 Discussion

Shear wave ultrasound elastography is an important

research field and has been growingly used in a variety of

clinical settings over the last 15 years. It has provided a set of

ultrasound methods allowing the noninvasive assessment of

tissue stiffness in vivo. Several studies have shown that tissue

stiffness is of great value for medical diagnosis. These

advantages should certainly lead to new applications of

shear wave elasticity imaging, not only for diagnosis but

also for the follow-up of tissue mechanical properties in a

wide range of population, whether it is athletes or patients

affected with neuromuscular dystrophies to name a few. The

real-time capability of some of these shear wave techniques

also allowed the development of 3D elastography imaging that

should facilitate the clinical use for detection, therapy

planning and monitoring in the routine clinical practice.

In all these approaches, tissues are assumed to be isotropic

and the variation of the shear modulus in biological tissues

offers a contrast that is potentially more interesting than

conventional ultrasound. This was possible because

researchers have decrypted the underlying physics of each

shear wave elastography method to understand their

advantages and physical limitations. In this paper, we have

highlighted the available shear wave elastography methods

which brought effective tools that was enhanced to define new

biomarker such as anisotropy. We depicted the methods for

muscular elastic anisotropy characterization from the

simplest in 1D to the more complex in 3D.

All methods have their advantages, such low cost in 1D

elastography (Pedreira et al., 2021) or full characterization in 3D

elastography (Correia et al., 2018), and drawbacks, such as the

rotation step in 2D (Gennisson et al., 2010), but all allow the

determination of tissue anisotropy. Globally, only the simplest

case of anisotropy, TI medium were examined. This anisotropy is

easily investigable in fusiform muscle such as biceps brachii.

Otherwise, muscles have diverse arrangements which are much

more complicated than parallel structures (fusiform) with

notably higher anisotropic degree, namely, circular muscles

(orbicularis oris muscle), convergent muscles (pectoralis

major) or bipennate muscle (rectus femoris), etc. Further

research on different muscle models is essential to achieve a

powerful method of 3D elastography that considers all the

possible muscle anisotropies. Finally, all available elastography

methods are unable to provide information on the orientation of

the fibers in the elevation dimension (shear waves are always

polarized in this axis of the ultrasound). This issue must be

carefully studied to improve the 3D elastic maps.

For this biomarker, anisotropy, to be clinically relevant and

usable, its quantification needs to be facilitated. For example, 2D

elastography can be used to quantify tissue anisotropy in 3D by

performing multiple recordings with various probe angle. In the

case of fusiformmuscle, if the probe is placed parallel to fibers, with

a rotation around the axis defined by the ultrasound beam it is

possible to determine the fiber orientation with only shear wave

velocity measurements. However, in pennate muscle shear wave

velocity measurements must be supplemented with Bmode

acquisition in order to retrieve fiber orientation. Here 3D

rotation is definitively needed as demonstrated by Knight et al.,

2021. However, probe rotation is a major drawback and is not

applicable to a muscle with constantly changing contraction levels.

3D elastography appears to bridge the gap between these

limitations and what is expected from clinicians but still

requires expensive device that are rarely if ever available in a

clinical setting. So the last solution would be to use a 2D device that

is fast enough to asses locally anisotropy but limits the

measurement to one point, which can be a problem for full

muscle characterization in specific pathologies such as

myopathies. Considering all these advantages and drawbacks of

these techniques, the ultimate goal would be to find a way to

quantitatively estimate muscle anisotropy in real time in a 2D

imaging plane without moving the probe.

5 Conclusion

Over the last 20 years, ultrasound elastography have been

massively studied and deployed in various clinical and scientific

settings. Beside stiffness, ultrasound elastography allows the

assessment of tissue anisotropy, whether by performing multiple

acquisitions using 1D or 2D elastography, or a single acquisition

using 3D elastography. Tissue anisotropy may be a very relevant

biomarker of tissue mechanical properties and could improve our

understanding of muscle adaptations during aging, training, or

diseases. Further developments should mainly focus on the

implementation of readily available ultrasound elastography

sequences that would allow clinicians and specialist to monitor

tissue anisotropy on a daily basis.
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Chapitre 3 

 

Quantification de l’anisotropie musculaire 
par la méthode Supersonic Shear Imaging 
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A. EXPERIENCES IN VITRO ET IN VIVO PAR SSI 

Avec l’élastographie 2D, plus précisément la méthode SSI, nous pouvons quantifier le 

facteur d’anisotropie de cisaillement FA = µ// / µ^. Ce calcule repose sur l’équation du 

mode de cisaillement horizontal (SH).  

 

Nous avons déterminé les deux modules de cisaillement du milieu transverse isotrope 

(TI) en utilisant une sonde à ultrasons 2D. Une rotation à 180 degrés a été réalisée à 

l’aide d’une sonde portable qui a été montée sur un moteur de rotation. Ce montage 

permet d’effectuer une acquisition tous les 5 degrés de rotation. 

 

 

Figure 1 La sonde à ultrasons linéaire rotative 

 

Dans un premier temps, l’expérience a été réalisée sur un fantôme qui simule le milieu 

TI. Le fantôme a été fabriqué en se basant sur Chatelin et al., 2014 (Chatelin et al., 

2014) (Bied and Gennisson, 2021). Un mélange de PVA a été versé dans un moule et 

soumis à des cycles successifs de congélation-décongélation. En suite, en continuant 

ces cycles, le milieu TI a été généré lors des étirements du PVA selon une seule 

direction. Cela provoque la polymérisation du PVA dans la direction d'étirement, ce qui 

définit donc la l’axe de symétrie du milieu. Finalement, il est conservé dans de l'eau à 

température ambiante. 
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Figure 2 Expérience sur un fantôme et la reconstruction 3D de rigidité d’un fantôme transverse isotrope   

 

Dans un second temps, nous avons réalisé une expérience in vivo sur le biceps 

brachial, un muscle épais et fusiforme de l’avant-bras. Ce muscle est superficiel et 

donc très accessible par l’imagerie ultrasonore. De par les conditions présentes, la 

rotation de la sonde n’a été effectuée que sur 90° sur le biceps brachial d’un volontaire. 

       

Figure 3 La reconstruction 3D d’élasticité d’un biceps brachial in vivo à partir des cartes 2D de rigidité 

 

Pour les deux expériences in vitro et in vivo, nous avons observé une évolution 

similaire du module de cisaillement : il atteint son maximum lorsque la sonde à 

ultrasons est alignée avec l'axe de symétrie du milieu et son minimum lorsque la sonde 

est perpendiculaire à cet axe. Dans la deuxième expérience, bien que seul un quart 

du cercle soit affiché dans le volume, nous constatons également une différence entre 

les deux plans normaux l'un par rapport à l'autre: autour de l'axe des fibres, la rigidité 

est plus élevée que près de l'axe perpendiculaire aux fibres. 

 

Il est important de noter que, d’après le chapitre 2, dans cette configuration (avec la 

rotation de la sonde), l’onde de cisaillement générée est purement de mode SH. Les 

résultats obtenus de ces deux expériences sont cohérents avec l’équation d’onde de 

cisaillement de ce mode de cisaillement (équation 9 - chapitre 2) ainsi que les études 

antécédentes (Gennisson et al., 2003) (Gennisson et al., 2010) :  

0
° 

90° 
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µSH = !""!##
!""$%&'(f)*!##+,$'(f)

= 	 ////^
///$%&'(f)*/^+,$'(f)

   

 

Cette méthode permet de retrouver l’orientation du muscle dans le plan horizontal x1x3 

(comme défini dans la figure 2), qui est aussi parallèle à la surface de contact de la 

sonde. Nous pouvons aussi quantifier le facteur d’anisotropie grâce aux mesures de 

rigidité des deux directions parallèle et perpendiculaire aux fibres en tournant la sonde. 

Dans l’expérience in vivo, la rotation de la sonde est limitée par sa position par rapport 

à la forme du muscle. Pour la même raison, la mesure in vivo est assez compliquée 

sur différents types de muscles. En particulier, contrairement au cas d’un muscle 

fusiforme comme le biceps brachial où les fibres sont parallèles à l’humérus, pour les 

muscles pennés, la rotation de la sonde ne peut suffire pour accéder aux deux axes 

des fibres. En effet, pour un muscle penné, en plus de l’angle de rotation, les fibres 

font aussi un angle dans le plan vertical (x2x3). 
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B. ETUDE SUR LE PREMIER MUSCLE INTEROSSEUX DORSAL  
PAR SSI 
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Abstract: Pushing and gripping forces may contribute to Hand-Arm Vibration 
Syndrome but are not taken into account so far in vibratory dose assessment by 
current standards. To get a better understanding of symptom onset, we developed 
a finite element model of the hand to replicate its vibratory behaviour for gripping 
and pushing actions. Supersonic Shear Imaging measurements in a case study re-
vealed an important dependence of muscle stiffness and anisotropy with grip-
ping. Using these measurements in our model showed that muscle activation in-
fluences the hand driving-point mechanical impedance and local vibration prop-
agation. 

Keywords: Vibration hazard; elastography; muscle activation; transversaly iso-
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1. Introduction 
In France, nearly 2.2m workers are exposed to hand-transmitted vi-

bration. Prolonged exposure to high-level vibration can lead to various 
disorders, known as Hand-Arm Vibration Syndrome [1]. For attempting 
to lower health effects, the daily vibration dose received by workers is 
limited by law in Europe. However, the dose assessment [2] displays cer-
tain shortcomings. Especially, pushing and gripping forces exerted by the 
operator are not taken into account although they significantly influence 
the hand driving-point mechanical impedance (DPMI), which has been 
figured out as a potential marker of vibration hazard [3]. To better under-
stand symptom onset, we aim at investigating coupling-force effects on 
vibration propagation inside hand specific regions. Hence, we developed 
a finite element (FE) model for mimicking pushing and gripping actions  
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Figure 1. (a) Set-up for measuring the shear modulus with an ultrasonic probe 
while gripping an instrumented handle; (b) FE model of the hand (c) Fibre direc-
tion for the orthotropic constitutive law.  

to simulate their effects on the vibratory behaviour of the hand. A first 
step was to include muscular stiffening increase stemming from muscle  
activation related to gripping. Supersonic Shear Imaging (SSI) was oper-
ated for local measurement of shear elastic modulus inside hand muscles 
[4]. Thus, our approach consists of measuring the stiffness of the first dor-
sal interosseous muscle (FDIM) of the hand as a function of gripping force. 
In addition, this technic allows measuring mechanical properties of mus-
cles in directions parallel and perpendicular to their fibres. These meas-
urements are then used to feed our FE model with muscles constitutive 
laws depending on both muscles activation and anisotropy. This paper 
aims to demonstrate the feasibility of this approach on a case study and 
to quantify the influence of gripping-induced muscle upsets on both 
DPMI and local vibratory transmissibility. 

 

2. Materials and Methods 
2.1. Measurement of muscle elasticity with Supersonic Shear Imagining  

The shear elastic modulus was measured with an Aixplorer® ultra-
sonic scanner in SSI mode [4]. An experimental apparatus was set up to 
measure the shear elastic modulus of the FDIM of a volunteer gripping a 
handle instrumented with force sensors (Figure 1-(a)). The probe was ori-
ented beforehand using B-mode imaging either parallel or perpendicular 
to the orientation of the muscle fibres. The volunteer followed a given in-
struction by managing the grip level displayed on a screen. The protocol 
consisted of measuring firstly the maximum grip force solely for working 
out relative gripping forces. Next, the subject followed randomly-chosen 
instructions ranging from to 0 to 30% gripping force with 5% increments. 
Both fibre directions were measured. The non-smoker volunteer was a 23-
year-old male in good health condition. The shear elasticity modulus re-
sulted in averaging data contained in a 5 x 5 mm2 region-of-interest (ROI) 
extracted from raw elastography maps (Figure 2-(a) and (b)). 

 
2.2. FE modelling of hand-transmitted vibrations 

Our FE hand model was built by segmenting MRI images of the hand 
of a 28-year-old male volunteer [5]. Most hand anatomical elements are in-
cluded and meshed with tetrahedrons of around 1 mm (Figure 1-(b)). Mus-
cles were divided into three groups: interosseous, thenar and hypothenar. 
For each group, the muscle fibre direction matched the closest metacarpal 

   

(a) (b) (c) 
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bone direction (Figure 1-(c)). The hand position corresponded to the grip of 
a handle without tightening. The initial stress and deformation fields were 
therefore taken to be zero. There was no boundary conditions on the wrist. 
The handle was excluded from the model and the skin nodes in contact with 
it were fastened in all directions except for the direction of excitation (Figure 
1-(b)). DPMI was calculated and compared to standard ISO 10068 [6]. Ad-
ditionally, the vibratory transmissibility was computed in two areas: in the 
tissue under the median phalanx of the index (where an artery is likely to 
pass, not included in the model), and in the FIDM. Harmonic analyses were 
carried out by modal superposition over the range of 10–400Hz. Modal 
damping was added to the system (from 17% to 2% decreasing with fre-
quency up to 200 Hz, remaining constant beyond). The calculations were 
performed using the FE software LS-Dyna® (Ansys) by assuming linear 
elastic constitutive laws. Their parameters came from [5], except for the 
muscles where they derived from elastography measurements. Three cases 
were computed: (i) isotropic elastic with no activation: Young modulus 
(EL) was derived from longitudinal elastic shear modulus (µL) measured 
at 0-5% of gripping force (contact without tightening condition) and lon-
gitudinal Poisson’s ratio (υL) from [7]; (ii) isotropic elastic with maximum 
activation: identical as previous case but at 30 % of gripping force; and 
(iii) transversally isotropic elastic with maximum activation: the muscle 
behaviour was considered to be anisotropic with rotational symmetry 
around the fibre axis. A shear modulus, Young's modulus, and Poisson's 
ratio were required for the longitudinal (µL, EL, υL) and transverse (µT, ET, 
υT) directions [7]. All previous parameters stemmed from the shear elastic 
moduli measured at 30% of gripping force and the other parameters were 
deduced from [7]. 

3. Results 

3.1. Effects of gripping force on muscle elasticity and fibre anisotropy 
 

 

 

 
 

 (a)  (b) (c) 

Figure 2. Examples of shear elastic modulus measurements obtained by SSI in the 
FIDM: (a) parallel and (b) perpendicular to fibres. The background represents the 
B-mode image with the muscle enclosed in green. The 5-mm length white square 
refers to the ROI; (c) Average of longitudinal and perpendicular shear elastic mod-
uli inside the ROI as a function of gripping force.  

Elastography measurements highlighted a different evolution of the 
shear elastic modulus of the FDIM depending on fibre orientation (Figure 
2-(a) and (b)). Parallel to the fibres, the shear modulus increased by more 
than 12 times between 0 and 30% strength, with a strong increase between 
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5 and 15% (Figure 2-(c)). Perpendicular to the fibres, the modulus re-
mained almost constant with gripping force (Figure 2-(c)). These meas-
urements allowed identifying the parameters of the FE model described 
in table 1. 

Table 1. Muscle properties used in the FE simulations 

3.2. Effects of muscle activation on DPMI and local transmissibility 
 

   
(a) (b) (c) 

Figure 3. (a) DMPI of FE-model compared to standard ISO 10068; (b) Averaged 
vibration transmissibility between the handle and the first dorsal interosseous 
muscle; (c) Vibration transmissibility between the handle and the tissue under the 
median phalanx of the index (white dot).  

The resonance of the wrist around 35 Hz is observable on both model 
and standard ISO 10068 DPMI. At higher frequencies, the model differs 
from the standard (Figure 3-(a)). Muscle activation has a marked effect 
beyond 100 Hz on global DPMI and local transmissibility changing the 
amplitude and frequency of peaks but also the spatial nature of the har-
monic response inside the muscle (e.g. Figure 3-(b) maps). 

4. Discussion and conclusions 
The SSI technique demonstrated its capability to measure mechanical 

elasticity of the FDIM. It revealed that stiffness evolution strongly de-
pending on muscle activation and fibre orientation. Many sources of un-
certainty arise during measurements. For example, muscle heterogeneity 
(Figure 2-(a)) and probe orientation with regards to fibre direction, may 
be responsible for measurement discrepancies. Special attention should 
be paid to make the apparatus more robust before extending the measures 
to a cohort of subjects. 

The model exhibits that muscle activation significantly affects the 
transmission of vibrations beyond 100 Hz. The gap between DPMI com-
puted by our model and that of ISO 10068 could be explained by the many 
simplifications made. More realistic boundary conditions should be 
added at the wrist. In addition, modal superposition may only to take into 

 Isotropic muscle Anisotropic muscle with maximum activation 
No activation Maximum activation Longitudinal Transversal 

Shear elastic modulus  Not used Not used µL = 121.0 kPa µT = 9.0 kPa 
Young modulus EL = 22.4 kPa EL = 338.8 kPa EL = 338.8 kPa  ET = 25.2 kPa 
Poisson’s ratio υL = 0.499 υL = 0.499 υL = 0.499 υT = 0.963 
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account basic viscoelastic effects. Hence, more complex rheological mod-
els will have to be used with direct resolution methods or by using our 
model in the time domain. 

In conclusion, we succeeded in operating SSI technique to link active 
hand-muscle elasticity with gripping force for feeding a complex FE hand 
model. Our model affords to compute dynamic responses to vibrations 
and to quantify the effects of local muscle activation on vibration propa-
gation within the hand. 
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Chapitre 4 

 

Une nouvelle méthode d’élastographie 
pour quantifier l’anisotropie musculaire  
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A. PREAMBULE 

 

Comme indiqué dans le chapitre précédent, la technique d'élastographie SSI est une 

méthode d'imagerie 2D sophistiquée qui permet de quantifier l'anisotropie des 

muscles. Cependant, cette technique nécessite la réalisation de deux mesures dans 

deux directions orthogonales pour calculer le facteur d'anisotropie musculaire. 

 

De plus, il est important de souligner que la méthode SSI ne permet pas de quantifier 

l'anisotropie musculaire dans le cas des muscles pennés. En effet, contrairement aux 

muscles fusiformes qui s'alignent parallèlement à l'axe osseux, les muscles pennés 

présentent un angle d'inclinaison par rapport à cet axe. La méthode SSI ne permet pas 

l’accès direct à cette direction et ne permet donc pas de quantifier l'anisotropie dans 

de tels cas. 

 

Ces considérations soulignent les défis spécifiques liés à l'utilisation de la technique 

d'élastographie SSI pour étudier l'anisotropie musculaire, en particulier dans le cas des 

muscles pennés avec des orientations complexes. Des approches alternatives ou 

complémentaires sont nécessaires pour étudier plus précisément l'anisotropie dans 

ces cas particuliers. 

 

Dans ce chapitre, nous présentons une nouvelle méthode d'élastographie basée sur 

la technique SSI qui permet de quantifier directement l'anisotropie musculaire avec 

une seule mesure à une position précise. Une particularité importante de cette 

méthode est qu'elle est également applicable aux muscles pennés, contrairement à la 

méthode SSI classique. 
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B. QUANTIFICATION D’ANISOTROPIE ELASTIQUE MUSCULAIRE PAR 
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In plane quantification of in vivo muscle elastic anisotropy factor by steered 
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Abstract (300 words) 

Skeletal muscles are organized into distinct layers and exhibit anisotropic characteristics across 

various scales. Assessing the arrangement of skeletal muscles may provide valuable biomarkers 

for diagnosing muscle-related pathologies and evaluating the efficacy of clinical interventions. 

In this study, we propose a novel ultrafast ultrasound sequence constituted of steered pushing 

beams was proposed for ultrasound elastography applications in transverse isotropic muscle. 

Based on the propagation of the shear wave vertical mode, it is possible to fit the experimental 

results to retrieve in the same imaging plane, the shear modulus parallel to fibers as well as the 

elastic anisotropy factor (ratio of Young’s moduli times the shear modulus perpendicular to 

fibers). The technique was demonstrated in vitro in phantoms and ex vivo in fusiform beef 

muscles. At last, the technique was applied in vivo on fusiform muscles (biceps brachii) and 
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mono-pennate muscles (gastrocnemius medialis) during stretching and contraction. This novel 

sequence provides access to new structural and mechanical biomarkers of muscle tissue, 

including the elastic anisotropy factor, within the same imaging plane. Additionally, it enables 

the investigation of multiples parameters during muscle active and passive length changes. 

 

Introduction  

Shear wave elastography is an ultrasound technique that enables the quantification of shear 

wave speed in soft tissues, which is directly linked to the tissue stiffness (Royer and Dieulesaint, 

1999). Many techniques have been developed to generate shear waves in tissues with different 

devices (Catheline et al. 1999, Muthupillai et al., 1995, Parker et al., 1990, Grasland-Mongrain 

et al., 2013) and to image their propagation with ultrasound (Fatemi and Greenleaf, 1998, 

Sandrin et al., 2002, Urban et al., 2011, Song et al., 2012). In 1995, Sarvazyan et al. proposed 

to use the acoustic radiation force, also called pushing beam, as a shear wave source (Sarvazyan 

et al., 1995) allowing to control the shear wave source directly within tissues. Subsequently, 

several methods were developed based on this principle (Nigthingale et al., 2003, Bercoff et 

al., 2004). However, they primarily assume, as a first approximation, that tissues are purely 

elastic, locally homogeneous, and isotropic. While this assumption proves advantageous for 

various organs such as the liver or breast (Sandrin et al., 2003, Berg et al., 2012), it is important 

to note that most human organs, including skeletal muscles, exhibit inherent anisotropic 

characteristics.  

Actually, muscles consist of multiple aligned fibers primarily oriented in one direction, 

known as the main direction, with random distribution in the transverse plane. This corresponds 

to the definition of a transverse isotropic (TI) medium where two elastic shear moduli can be 

defined: µ^ and µ//, shear modulus perpendicular and shear modulus parallel to fibers 

respectively (Royer and Dieulesaint, 1999). To quantify both coefficients, two potential 

solutions can be considered. The first solution involves moving the transducer array to acquire 

shear wave speed in different directions (Gennisson et al., 2010, Royer et al., 2011). While this 

approach is relatively straightforward in parallel muscles (fusiform muscles), it requires 

multiple data acquisitions (at least two acquisition, parallel and perpendicular to fibers), which 

can be challenging in practical scenarios involving clinical examinations and biomechanical 

investigations of muscle behavior during active or passive muscle length changes. In addition, 
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it can be used only in fusiform muscles (i.e., fibers oriented in the muscle shortening direction), 

while the large majority of muscles are pennated.  

More generally, all elastography measurements performed in a pennated muscle provide 

a shear modulus along the probe direction that does not fit to the fiber direction, making the 

interpretation quite complex when the fiber direction is changed due to muscle lengthening, 

contraction, or even due to an intervention and in a pathologic muscle.   

Alternatively, a second approach involves utilizing a three-dimensional (3D) acquisition 

device (Wang et al., 2013, Gennisson et al., 2015, Correia et al., 2018, Knight et al., 2022) to 

obtain elastography data in volume, enabling the exploration of multiple directions from a 

single dataset. However, the corresponding ultrasound devices are expensive and primarily 

developed for research purposes, making them currently unavailable in clinical settings.  

In this study, we propose a novel two-dimensional (2D) ultrasound sequence, 

implemented in a clinical device, to investigate and quantify two elastic coefficients, in the 

imaging plane: the shear modulus parallel to the fibers (µ//) and an elastic anisotropy factor of 

muscles (the ratio of both Young’ moduli times the shear modulus perpendicular to fibers). A 

steered ultrasound pushing beam (SPB) method was developed to generate shear waves with a 

certain propagation angle. The resulting shear wave propagation was captured using an ultrafast 

ultrasound acquisition sequence, which was beamformed along the same angle as the SPB. This 

paper is organized as follow: In the first part of our study presents the novel sequence proposed 

and the theoretical framework defining the propagation of shear wave with different 

propagation modes within a transverse isotropic medium. In the second part, we present the 

experimental setups and the novel ultrasound sequence. The validation of the proposed SPB 

technique was demonstrated in vitro in phantoms before being used to quantify the elastic 

anisotropy factor ex vivo and in vivo skeletal muscles. Finally, the elastic anisotropy factor was 

assessed in three healthy volunteers for two muscle types (fusiform and pennated) during active 

and passive muscle length changes. 

 

Theory 

Shear wave propagation in transverse isotropic medium 

Before explaining and presenting the proposed SPB technique, a reminder of the theory 

of shear wave propagation in transverse isotropic media must be made. A TI elastic material is 

characterized by 5 independent elasticity constants in the elasticity tensor involved in the 
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generalized Hooke’s law relating the stress σ and the strain ε tensors, which can be expressed 

using Voigt’s notation as: 
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with 𝐶)) = (𝐶$$ − 𝐶$%)/2.  

 

In a TI material elastic wave propagation is governed by a set of linear equations known as 

“Christoffel equations” which relate wave speed, propagation direction, polarization, and 

mechanical properties (Royer and Dieulesaint, 1999). Under plane wave decomposition of the 

form: 

 

𝑢7(𝑟, 𝑡) = 𝑢< exp[𝑖(𝑘C⃗ . 𝑟 − 𝜔𝑡)]  (2) 

 

where 𝑢< is the wave amplitude, 𝑘C⃗  stands for the wave vector, 𝜔 is the frequency and 𝑢7 (𝑖=1, 

2, 3) denotes the spatial components of the displacement field (Figure 1a), one can obtain an 

eigenvalue equation for the matrix  Γ7H = 𝐶7IHJ𝑛I𝑛J, 

 

|Γ7H − 𝜌𝑣%𝛿7H| = 0   (3) 

 

With 𝜌 being the material density assumed to be constant (~1100 kg.m-3) and phase velocity 

𝑣 = Q
H
. The tensor Г, also known as Christoffel tensor, can be written for a TI material as 

 

Γ = R
𝐶$$𝑛$% + 𝐶))𝑛%% + 𝐶''𝑛&% (𝐶$$ + 𝐶)))𝑛%𝑛$ (𝐶'' + 𝐶$&)𝑛$𝑛&

(𝐶$$ + 𝐶)))𝑛%𝑛$ 𝐶))𝑛$% + 𝐶$$𝑛%% + 𝐶''𝑛&% (𝐶'' + 𝐶$&)𝑛%𝑛&
(𝐶'' + 𝐶$&)𝑛$𝑛& (𝐶'' + 𝐶$&)𝑛%𝑛& 𝐶''𝑛$% + 𝐶''𝑛%% + 𝐶&&𝑛&%

T  (4) 

 

where 𝑛C⃗ (𝑛$, 𝑛%, 𝑛&) is the propagation vector, i.e. 𝑘C⃗ = 𝑘𝑛C⃗ . From this expression of the 

Christoffel tensor, 3 cases can be expressed (Royer and Dieulesaint, 1999, Ngo et al., 2022): i) 

𝑛 =CCCCCCC⃗ (1,0,0); ii) 𝑛 =CCCCCCC⃗ (0, sin(φ) , cos(φ)); iii) 𝑛C⃗ = (sin	(θ),0, cos	(θ)). 
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Shear vertical and shear horizontal modes  

In the present paper we focused on the particular case where the shear wave propagation 

vector lies within the (x1, x3)-plane (axis defined in figure 1), which can be written as  𝑛C⃗ =

(sin	(𝜃), 0, cos(𝜃)), θ being the angle between the propagation vector and the fiber orientation. 

In this example the eigenvalues are given by: 

 𝜌𝑣$,&% = $
%
_𝛤$$ + 𝛤&& 	∓ b(𝛤&& − 𝛤$$)% + 4𝛤$&% d  (5) 

 

(where the minus sign corresponds to the first eigenvalue) and: 

 

 𝜌𝑣%% = Γ%% = 𝐶)) sin%(𝜃) + 𝐶'' cos%(𝜃) = 	𝜇f sin%(𝜃) + 𝜇∥ cos%(𝜃)  (6) 

 

The second eigenvalue corresponds to a pure shear wave, i.e. with eigenvector parallel to (x2), 

also known a shear horizontal (SH) mode (Rouze et al., 2020, Caenen et al., 2020). Because 

for this mode the displacement is perpendicular to the imaging plane (i.e. (x1, x3)-plane), it will 

have only a negligible impact on the displacement field measured by the SPB configuration. 

The first and third eigenvalues correspond to a quasi-shear and a quasi-longitudinal wave 

polarized in the (x1, x3)-plane. This quasi-shear wave mainly dominates the displacement field 

generated by the steered push configuration. In the incompressibility limit, the phase velocity 

for this quasi-shear mode reduces to (Rouze et al., 2013): 

 

 𝜌𝑣$% = 𝐶'' + h
ijjikklikjm

'(ikklinn)
− 𝐶''o 𝑠𝑖𝑛%(2𝜑) = 𝜇r + h

s∥
st
𝜇f − 𝜇∥o sin%(2𝜑)  (7) 

 

and its polarization is purely transverse, therefore, this type of mode is also known as shear 

vertical (SV) mode (Rouze et al., 2020, Caenen et al., 2020). Equations (6) and (7) can also be 

expressed in terms of µ//,ꓕ  and E//,ꓕ which refer to the longitudinal (//) and transverse (ꓕ) shear 

and Young’s moduli, respectively. Hence, in the incompressibility limit, shear wave 

propagation in TI media only depends on three independent parameters: µ//, µꓕ and the 

anisotropy ratio of the Young’s moduli χE = E///Eꓕ. These three parameters are required to fully 

characterize the mechanical behavior of incompressible TI tissue and can be extracted from the 

SH and SV wave propagation (Thomsen, 1986).  
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Phase velocity vs. Group velocity in steered push beam configuration  

Equations (6) relates the phase velocity of the SH mode with the mechanical parameters 

of the TI medium. In the following manuscript only, the angles θ=0° and θ=90° were measured, 

corresponding to the position of the transducer array parallel to fibers (x1, x3)-plane, Fig. 1a) 

and the perpendicular to fibers (x1, x2)-plane respectively. In that specific two cases the phase 

velocity is equal to the group velocity (Royer and Dieulesaint, 1999). 

Equation (7) relates the phase velocity of the SV mode with the mechanical parameters 

of the TI medium. At this point it is important to mention the distinction between phase (v) and 

group (Vg) velocities in TI tissues. While in a non-dispersive isotropic tissue phase and group 

velocity are equal, in a TI tissue phase and group velocities magnitudes and directions in the 

same point are generally not (Thomsen, 1986, Royer and Dieulesaint, 1999). The phase velocity 

v(α) is also called the wavefront velocity since it measures the velocity of advance of the 

wavefront along 𝑘C⃗ (𝛼). In general, for non-spherical wavefronts, the angle α is different from 

the ray angle 𝜑 from the source point to the wavefront. Thus, the relation between ray angle 

and ray velocity, also called group angle and group velocity, respectively, is expressed as 

(Thomsen 1986): 

tan(𝜑(𝛼)) = xyz({)|}~/}{	

$l���(�)� }~/}{
 (8) 

and 𝜌𝑉�%�𝜑(𝛼)� = 𝜌(𝑣%(𝛼) + h}~
}{
o
%
) (9) 

Thus, by combining equations (7) and (9) the following expression was found for the group 

velocity of the SV modes: 

𝑉�%�𝜑(𝛼)� = 𝑣%(𝛼) + µ//
}m|�7�m('{)
$|}.�7�m(%{)

) = $
�
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(10) 

with d = ���t
�∥

− 1. 
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Materials and methods 

Ultrasound acquisitions 

An ultrafast ultrasound device (Mach30, Hologic - Supersonic Imagine, Aix-en-

Provence, France) was used to drive a linear array transducer (SL18-5, 7.5 MHz, 256 elements). 

Two different ultrasound sequences were used to investigate horizontal-polarized (SH) and 

vertical-polarized (SV) modes of propagating shear waves, a commercial and a research 

sequence respectively. In both sequences shear waves were generated by focusing ultrasound 

onto tissues, which creates an acoustic radiation force (Sarvazyan et al., 1995), commonly 

known as a pushing beam. This pushing beam acts as a shear wave source. Shear wave 

propagation was captured using an ultrafast ultrasound imaging sequence consisting of multiple 

compounded ultrasound plane waves (Montaldo et al., 2009). The shear wave speed was 

computed by applying a time-of-flight algorithm (Loupas et al., 1995, Deffieux et al., 2012) to 

the recorded shear wave propagation movie (Bercoff et al., 2004). For the commercial sequence 

the whole process is implemented in the ultrafast ultrasound device and the final shear modulus 

is obtained directly on screen. For the research sequence, the shear modulus map was obtained 

offline after downloading the raw data and processing under Matlab® (2022a, Mathworks, 

Natick, MA, USA) with a custom-made algorithm developed as for the commercial sequence 

from Loupas and Deffieux (Loupas et al., 1995, Deffieux et al., 2012). 

 

The commercial sequence, implemented in the Mach30 device, was used to capture the 

propagation of the SH mode and the final shear modulus was obtained directly. In that 

configuration, the pushing beam was always perpendicular to the fibers and the propagation of 

the shear wave was measured parallel and perpendicular to the fibers (Gennisson et al., 2011) 

(Figure 1a). In other words, in that case, the polarization of shear wave is always perpendicular 

to the fiber’s axis (Royer et al., 2011). The shear moduli µ// parallel and µꓕ perpendicular to the 

fibers’ orientation, directly calculated by the commercial device from the shear wave velocity 

VS(θ), were retrieved by using equation 5, where q is the angle of rotation of the probe regarding 

the fiber’s axis and 𝜌 the tissue density. The research sequence, referred to as the steered 

ultrasound pushing beam (SPB) sequence in this manuscript, was implemented in the ultrafast 

ultrasound device to capture the propagation of the SV mode. In this configuration, the 

ultrasound probe was positioned parallel to the axis of the fibers and remained fixed throughout 

the scans without any rotation (Figure 1b). The pushing beam as well as the beamforming that 
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allows to reconstruct images were oriented with an angle φ ranging from -20° to 20° by 5° steps. 

The shear wave source was constituted of 3 pushing beams of 150 µs spaced each other by 3 

mm from 9 mm deep to deeper with a f-number of 1.75 for each. Briefly, for an angle φ, the 

pushing beam was created by small apertures with an oriented delay law of angle φ (Figure 2a). 

Then, the ultrafast ultrasound sequence made of 5 tilted plane waves was oriented with the same 

angle φ (from φ-4° to φ+4° by 2° step) with a framerate of 4300 Hz to catch the propagation of 

the shear waves. Mechanical parameters parallel and perpendicular shear moduli as well as the 

elastic anisotropy factor were retrieved by fitting the experimental data with equation 9. In the 

case of pinnate muscle, the transducer array is aligned with the main axis of fibers (x3 axis) and 

the ultrasound sequence used is the SPB sequence (Figure 1c). 

 

 

Figure 1: a) Positioning of the ultrasound transducer array regarding the main axis of fibers to quantify the SH mode. The 
transducer can be rotated around x1 axis by 90° to be aligned with axis x2 or x3 to quantify the shear modulus perpendicular 
or parallel to fibers respectively. b) Positioning of the transducer array parallel to the main fiber axis to quantify SV mode. In 
that configuration, the imaging plane is steered electronically of an angle j (from -20° to 20°) and the transducer remains 
stationary without any movement. c) SPB sequence used in the case of pinnate muscle when the main axis of muscle fiber is 
aligned with the transducer array along x3 axis. 

 

Figure 2: Chronogram of the SPB sequence. a) A steered pushing beam is electronically programmed in the ultrafast 
ultrasound device to generate a steered acoustic radiation force that act as a shear wave source. b) ultrafast acquisition of the 
propagating shear wave with different tilted ultrafast ultrasound plane wave tilted around the axis of the pushing beam. In 
comparison, the ultrasound sequence implemented in the ultrafast ultrasound device in commercial mode is the same than SPB 
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sequence with an angle φ = 0°.  

 

Experimental results of shear wave group velocity were fit by using equation 10 and the fit 

function from Matlab with 95% confidence bounds. This fit has two variables which are a = 

µ//SPB and d. The error of d(Dd) was also given by the fitting process.  

To calculate b = (d+1).a = cs��. µ^���  in order to deduce  cs�� =
�

�^���
 , the error of b was 

calculated as :  

Δ𝑏 = Δ�(𝑑 + 1). 𝑎� = Δ𝑑. 𝑎 + Δ𝑎. 𝑑             (11) 

Then the error of χEUS was calculated as follow: 

∆𝜒s�� =
|��.�t���l�.��t���|

�t���
m                                 (12) 

 

In vitro and ex vivo experiments with the SPB sequence 

The SPB sequence was tested in vitro in an isotropic Polyvinyl Alcohol (PVA) phantom, 

that followed 4 freezing-thawing cycles and made of 10% PVA (molecular weight 89 000–98 

000, 99+% hydrolyzed, Sigma-Aldrich, Saint-Louis, MO, USA) mixed with 2% cellulose 

particles that act as scatterers (20 µm in diameter, S3504 Sigmacell, Sigma-Aldrich, Saint-

Louis, MO, U.S.A.) (Fromageau et al., 2007; Chatelin et al., 2014) (Figure 3(a)). First ex vivo 

experiments were performed on beef muscle bought at the butcher shop to test the SPB 

sequence. This muscle sample was specifically chosen due to its fibrous structure, which 

exhibits a high degree of anisotropy with clearly visible uniaxial alignment of fibers (Figure 

3(b)).  
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Figure 3: a) SPB sequence tested on an isotropic PVA phantom. b) SPB sequence tested on ex vivo beef muscle. 
The transducer array was aligned parallel to the main axis of muscle fibers. 

 

Mechanical testing 

To validate the quantification of the tensile anisotropy factor cE by using the novel SPB 

sequence, we conducted ex vivo experiments on 6 freshly excised porcine muscles (iliopsoas). 

These porcine muscles were excised from 3 healthy domestic pigs with an age of 3 to 4 months 

and a weight of 23 to 42 kg. In accordance with the national and European laws on animal 

protection, no approval for the study was needed, since the muscles were harvested after 

sacrifice in a pig involved for scientific purposes in another protocol approved by the local 

Ethical Committee and authorized by French authorities (APAFIS #22589-20190726115576) 

at the IHU-Strasbourg. Each iliopsoas muscle from the same pig was sampled into different 

pieces: 2 longitudinal (parallel) and 2 to 4 perpendicular (transverse) to the fibers. Each sample 

had a similar rectangular form (5x1 cm2) (figure 4a). The fiber orientation was previously 

determined by classical B-mode ultrasound. Before stretching, both ultrasound sequences were 

applied to quantify mechanical parameters. The commercial sequence was used on both 

samples to quantify both shear moduli µ//SSI and µ^SSI. The SPB sequence was used on the 

longitudinal sample to quantify shear modulus parallel µ//SPB and the anisotropy factor b = 

µꓕSPB.χE. The standard deviation of the ultrasound anisotropy factor was calculated as follows:  

∆𝜒s =
|��.�t���l�.��t���|

�t���
m                                 (13) 

Then samples muscles were fixed to the mechanical testing device (Instron 5944, 
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Norwood, MA, USA) on the two ends by the system of jaws (figure 4b). Longitudinal samples 

were used to have muscle fibers aligned with the main axis of the traction device. The parallel 

Young’s modulus (E//) was calculated by using the Hooke’s law from the slope of the 

experimental stress-strain curve obtained. Stepwise stretches from 0 to 12% nominal strain at 

1% step were induced. At each 1% strain step, the tensile test was carried out. Complementary, 

transverse samples were used to quantify with the same protocol the Young’ modulus 

perpendicular (E^) to fibers. Then the elastic anisotropy factor cEMECH was calculated by the 

ratio of both Young’s moduli.  

 

Figure 4: a) 6 numerated samples extracted from one iliopsoas porcine muscle. b) Mechanical testing for one 
longitudinal muscle sample. 

 

In vivo experiments 

Experiments were performed on 3 healthy volunteers (2 women, 1 man; age 28 ± 7 

years; height 161 ± 12 cm; weight 56 ± 16 kg) with no self-reported history of upper limb 

neuromuscular and musculoskeletal disorders by following a protocol approved by the Ethics 

Committee of the University of Nantes (CERNI n°IRB: IORG0011023). Two muscle types 

were tested: a fusiform muscle, the biceps brachii (long head), and a pennated muscle, the 

gastrocnemius medialis. By using the B-mode image of the investigated muscle, the pinnation 

angle of each muscle was quantified between the main axis of fibers and the axis of the surface 

of the transducer array. This pinnation angle was used to fit with equation 9 the shear wave 

speed as a function of the angle of the steered pushing beam. 

On the biceps brachii, scans were performed at a resting muscle length (approximately 
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at slack angle), at 5% of the maximal isometric voluntary contraction level, and at a stretched 

muscle length. The SPB sequence allowed to quantify µ^SPBVIVO.cEVIVO and µ//SPBVIVO with the 

transducer array probe aligned along the muscle fibers, while the commercial sequence allowed 

the quantification of µ^SSIVIVO with the probe aligned perpendicularly to the direction of muscle 

fibers and µ//SSIVIVO with the probe aligned parallel to the fibers. These last measurements were 

only done in order to be used as a gold standard for the SPB sequence, to retrieve cEVIVO and to 

compare it with ex vivo results. Briefly, volunteers were seated in an isokinetic dynamometer 

(CMV AG, Dubendorf, Switzerland) chair and the participants were secured at the trunk with 

the shoulder abducted at 90° (Figure 5a). The forearm and wrist were positioned in pronation 

and neutral flexion-extension positions respectively. The medial epicondyle of the humerus was 

aligned with the axis of rotation of the dynamometer and used to estimate the elbow angle. The 

dynamometer was used to passively set the targeted elbow angle for measurements. The elbow 

joint was initially positioned at 90°, corresponding to a neutral flexion-extension position. 

Following an appropriate warm-up, participants were asked to perform two maximal voluntary 

isometric elbow flexions and extensions with the elbow in a neutral position (90°) with 1-min 

rest intervals between two trials. The maximal force registered across the elbow flexions was 

calculated and used to quantify submaximal isometric contraction force levels (percentages) of 

the maximal voluntary contraction (MVC). Both ultrasound sequences scans were performed 

on the mid-portion of the fusiform biceps brachii muscle (i.e., long head) of three participants 

at three different muscle activation states: relaxed, stretching, and submaximal muscle 

contractions (5% and 10 % of MVC). For each state, the quantification of the mechanical 

parameters was performed with the probe aligned with the longitudinal direction of the muscle 

fibers and then rotated by 90° to be perpendicular to the muscle fibers. Custom-made probe 

holders were designed to minimize the compression during acquisitions and to facilitate the 90° 

rotation while avoiding motion in other space planes. For the submaximal contractions, 

participants were given visual feedback of the target force level and were asked to maintain it 

for approximately 10 s, corresponding to the required acquisition time for the elastography data. 

Force data was acquired by using a Biopac system (Biopac Systems Inc, Goleta, CA, USA). A 

visual feedback of the submaximal force levels was displayed in real-time on a screen to help 

the volunteer.  

Because the gastrocnemius medialis is a pinnate muscle, only the SPB sequence was 

performed. Briefly, the participant seated in an isokinetic dynamometer (CMV AG, Dubendorf, 
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Switzerland) chair with the hips flexed at 150° and the right knee fully extended. The chest and 

the waist were strapped to minimize trunk motion during acquisitions. The neutral position of 

the ankle was defined as an angle of 90° between the footplate and the shank. The lateral 

malleolus was used to estimate the center of rotation of the ankle and was aligned with the axis 

of the dynamometer. The foot was firmly strapped such that the potential heel displacement 

(Figure 5b). The probe was placed aligned with the direction of the muscle fibers of the 

gastrocnemius medialis and passively secured with a custom-made probe holder to minimize 

the pressure. As for the biceps brachii, measurements were then performed using the SPB 

method at a neutral plantar-dorsiflexion angle (rest) and during submaximal contractions at 5% 

and 10 % of MVC. Prior to measurements, contractions at MVC were performed to quantify 

the submaximal force levels used for visual feedback. 

 

Figure 5: a) A volunteer seated in an isokinetic dynamometer to investigate the anisotropy factor in a fusiform 
muscle, the biceps brachii. b) Another volunteer with the same device used for a pennated muscle the 
gastrocnemius medialis.  

 

Results 

Ex vivo and in vitro quantification of the anisotropy factor 

We firstly quantified the shear moduli parallel µ//SSI and perpendicular µꓕSSI to fibers in 
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ex vivo beef fusiform muscles using the commercial sequence of the Mach 30 device. The figure 

6 shows these two acquisitions in one muscle. The mean shear modulus and associated standard 

deviation values were measured within the region of interest. The same measurements were 

performed similarly in vivo in the biceps brachii. 

 

Figure 6: Shear wave speed map in ex vivo fusiform beef muscle parallel a) and perpendicular b) to the fibers. 
The ROI were used to quantify the means values and their standard deviation. a) 2.76 ± 0.26 m/s and b) 2.09 ± 
0.19 m/s leading to shear moduli of a) 7.61 ± 0.71 kPa and b) 4.36 ± 0.39 kPa. To acquire both images the 
transducer array was turned by 90° as described figure 1 (a). 

 

Second, the SPB sequence was applied in both the PVA gel phantom and a fusiform ex 

vivo beef muscle. As an example, the shear wave propagation is presented on figure 7 for 3 

different steering angles (-20°, 0°, 20°) in a PVA phantom and at -10° in a fusiform ex vivo 

muscle as a function of time. 
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Figure 7: Displacements field of the shear wave during propagation as a function of time for three different 
insonification angles of the steered pushing beams in a PVA phantom: a) -20°, b) 0°, c) 20° and at -10° in in vivo 
biceps brachii. The solid red line corresponds to the front head of the ultrasonic array. 

 

Then, the shear wave speed was quantified from the shear wave propagation movies as 

a function of the steering angle of the pushing beam, as presented in Figure 8 for both PVA 

phantom and ex vivo muscle. The results showed that, regardless of the steered push angle, the 

shear velocity is almost constant in the phantom (values of 8.09 ± 0.17 m/s) because of the 

isotropy of the medium (figure 8a). In the ex vivo muscle, a variation of the shear wave speed 

was observed as a function of the steering push beam angle (figure 8b), with values ranging 

from 3.48 ± 0.20 m/s to 6.22 ± 0.54 m/s. Consequently, these results showed that the SPB 

sequence is highly sensitive to the elastic anisotropy of the medium. 
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Figure 8: Shear wave speed as a function of the angle of the steering push beam in isotropic PVA phantom a) and 
in ex vivo fusiform beef muscle b).  

 

Ex vivo acquisitions coupled with tensile testing 

After being scanned with both previously-described ultrasound sequences, 6 iliopsoas 

fusiform muscles were cut and tested in a mechanical tensile device. At the exact locations 

where the samples are to be cut either parallel (longitudinal sample) and or perpendicular 

(transverse sample) to the fibers, B-mode images are extracted from the same muscle, as 

illustrated in figure 9a in a longitudinal and a transverse. Before cutting, the commercial 

sequence was used to quantify directly the shear modulus perpendicular to fibers µ^SSI. In the 

transverse samples. Similarly, before cutting, the SPB sequence was used to quantify the shear 

wave velocity as a function of the steering pushing beam angle in the longitudinal samples 

(figure 9b) as well as the modulus parallel to fibers µ//SSI by using the commercial sequence. 

The red plots represent experimental data that are fit with equation 10 allowing to retrieve µ//SPB 

and µ^SPB.cE. The blue solid curve represents the fit equation 10 assuming that the angle of 

fibers (i.e. the fiber main axis is parallel to the surface of the transducer array) is set to 0°. 

Results over the 6 muscles are summarized in table 1. 
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Figure 9: a) B-mode image extracted sample from one iliopsoas muscle along the fibers. b) Shear wave velocity 
data (red plot) fit by equation of the shear vertical mode (eq. 9, solid blue curve) as a function of the angle of the 
steered pushing beam. 
 

In a second step, after cutting, all the samples were stretched using the mechanical 

device to quantify the Young’s moduli either perpendicular or parallel to the fibers. The figure 

10 illustrates the typical stress-strain curve obtained from two longitudinal and transverse 

samples from the same muscle. The mean Young’s moduli and standard deviations were 

extracted from the linear fitting of these relationships at small strains, i.e. in the strain range 

where the material's mechanical behavior in tensile is linear and its elasticity is therefore 

independent of strain level (after fibers initial alignment but before nonlinear stiffening with 

strain, for tensile nominal strains between 2 and 8%). Results over the 6 muscles are 

summarized in table 1.  

 

Figure 10: Stress-strain relationships obtained for two sample extracted from the same muscle perpendicular and 
parallel to the main fiber axis. The Young’s moduli were calculated by fitting the stress/strain curve from 2 to 8%. 

 

Table 1: Mechanical parameters in 6 ex vivo muscles determined with both ultrasound sequence and 
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mechanical testing. 
Mechanical  

parameters (kPa) 

Ex vivo 
muscle 1 

Ex vivo 
muscle 2 

Ex vivo 
muscle 3 

Ex vivo 
muscle 4 

Ex vivo 
muscle 5 

Ex vivo 
muscle 6 

Ultrasound 
commercial 

sequence 
SSI 

µ^SSI 9.33 ± 0.36 7.59 ± 0.29 3.61 ± 0.60 3.56 ± 0.46 4.26 ± 0.45 3.49 ± 0.66 

µ//SSI 21.65 ± 
0.08 8.00 ± 0.05 5.99 ± 0.82 6.72 ± 1.19 7.66 ± 0.64 6.88 ± 0.35 

Ultrasound 
research 
sequence 

SPB 

µ//SPB 20.16 ± 0.74 9.11 ± 4.7 6.26 ± 0.27 7.15 ± 0.54 8.72 ± 0.55 6.65 ± 0.44 

cE.µ^SPB 28.48 ± 2.64 23.18 ± 1.97 8.62 ± 0.63 10.61 ± 1.17 11.79 ± 0.99 9.11 ± 0.78 

Tensile 
tests cEMECH 2.90 ± 0.43 2.93 ± 0.27 3.54 ± 1.08 3.44 ± 0.25 2.95 ± 0.34 2.55 ± 0.05 

Ultrasound 
anisotropy 

factor  

cs. µ^���
µ^���

 3.05 ± 0.17 3.05 ± 0.14 2.38 ± 0.22 3.00 ± 0.05 2.77 ± 0.06 2.61 ± 0.27 

 

Table 1 shows a comparison between shear moduli measured with the commercial 

sequence (SSI) and with the SPB sequence. A Mann-Whitney test was performed (p=0.818) 

showing no significant difference between SSI and SPB measurements. Table 1 illustrates the 

elastic anisotropic ratio χE measured from mechanical testing and the elastic anisotropic ratio 

calculated from the parameters extracted from the SPB sequence (cE.µ^SPB) and divided by the 

shear modulus perpendicular to fiber measured with the commercial sequence (µꓕSSI). Once 

again, a Mann-Whitney test was performed (p=0.558) showing no significant difference 

between both results. 

In vivo experiments  

In vivo scans were performed on both biceps brachii (fusiform muscle) and the 

gastrocnemius medialis (pennated muscle). The figure 11 shows results for 1 volunteer at 2 

levels of contraction, at rest and at 10% MVC, and during stretching. On the B-mode image 

(figure 11(a, b, c)), the main axis of fibers was determined in order to fit the shear wave speed 

data with equation 10. On figure 11(d, e, f) the experimental shear wave velocity data are plotted 

in red and the corresponding fitting with equation 9 drawn in solid blue line. The whole results 

on biceps brachii are presented in table 2. A Mann-Whitney test was performed (p=0.977) 

revealed no significant differences between both SSI and SPB measurements.  
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Figure 11: a, b, c) B-mode image of the biceps brachii for one volunteer at rest, during stretching and at 10% of 
MVC. d, e, f) Shear wave velocity data in red are fit by equation 9 in blue.  

 

Table 2: Mechanical parameters determined with both ultrasound sequences in 3 healthy volunteers for different 
level of biceps brachii contraction. 

Volunteer # % MVC 
µ^SSIVIVO 

(kPa) 

µ//SSIVIVO 

(kPa) 

µ//SPBVIVO 

(kPa) 
cEVIVO.µ^SPBVIVO 

cs��� . µ^������ 
µ^������ 

 

#1 

Stretching 1.94 ± 0.23 11.6 ± 1.06 10.19 ± 0.38 6.07 ± 0.89 3.13 ± 0.08 

0 1.75 ± 0.20  3.24 ± 0.28 2.80 ± 0.21 4.54 ± 0.51 2.56 ± 0.24 

5 2.01 ± 0.14 8.47 ± 0.73 10.18 ± 0.36 7.01 ± 1.62 2.90 ± 0.17 

10 4.88 ± 1.20 21.36 ± 2.65 21.86 ± 1.04 15.21 ± 4.25 3.12 ± 0.10 

#2 

Stretching 2.70 ± 0.61 13.88 ± 1.59 12.95 ± 0.21 7.74 ± 0.43 2.86 ± 0.49 

0 2.38 ± 0.72 3.62 ± 0.42 3.27 ± 0.14 5.31 ± 0.32 2.23 ± 0.54 

5 1.60 ± 0.27 4.16 ± 0.36 3.03 ± 0.08 4.04 ± 0.19 2.92 ± 0.23 

10 2.92 ± 0.97 7.63 ± 1.52 10.69 ± 0.23 7.82 ± 1.53 2.67 ± 0.36 

#3 Stretching 2.02 ± 0.44 9.87 ± 1.31 9.06 ± 0.23 6.21 ± 1.04 3.08 ± 0.16 
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0 1.85 ± 0.24 3.82 ± 0.60 3.02 ± 0.12 4.94 ± 0.38 2.67 ± 0.14 

5 2.41 ± 0.43 4.41 ± 0.63 4.48 ± 0.12 5.65 ± 0.28 2.34 ± 0.30 

10 2.83 ± 0.37 6.2 ± 0.63 9.33 ± 0.61 6.22 ± 2.30 2.19 ± 0.52 

 

The figure 12 illustrates a typical example for a pennated muscle, the gastrocnemius 

medialis at rest and at 2 contraction levels (5 and at 10% of MVC). On the B-mode image 

(figure 12(a, b, c)), the main axis of the fibers was determined in order to fit the shear wave 

speed data with equation 10. On figure 12(d, e, f) the experimental shear wave velocity data are 

plotted in red and the corresponding fitting with equation 10 drawn in solid blue line. One can 

notice that the angle of fibers changes significantly with contraction, with values ranging from 

22° to 33°. The whole results on gastrocnemius medialis are presented in table 3.  

 

Figure 12: a, b, c) B-mode image of the gastrocnemius medialis for one volunteer at rest and at 5% and 
10% of MVC showing 22°, 22° and 33° of pinnation angle regarding the surface of the transducer array. 
d, e, f) Shear wave velocity data in red and fit by equation 12 in blue. The fitting was adjusted by the 
pinnation angle determined on the B-mode image.  

 

Table 3: Mechanical parameters determined with both ultrasound sequences for one healthy volunteer 
for different level of gastrocnemius medialis contraction. 

 

Volunteer # % MVC µ//SPBVIVO cEVIVO.µ^SPBVIVO 
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(kPa) 

# 1 

0 17.28 ± 0.68 12.01 ± 1.17 

5 31.01 ± 2.27 17.54 ± 3.66 

10 21.78 ± 5.96 49.54 ± 17.39 

# 2 

0 16.71 ± 0.36 7.02 ± 0.21 

5 18.28 ± 5.00 33.87 ± 11.55 

10 21.11 ± 3.94 33.75 ± 7.82 

# 3 

0 16.26 ± 0.66 9.77 ± 0.99 

5 28.35 ± 1.27 17.51 ± 2.03 

10 34.10 ± 1.74 20.07 ± 2.89 

 

Discussion 

The validity of the novel SPB sequence was firstly demonstrated on phantoms.  On an 

isotropic phantom, the angle of the steered push beam was changed from -20° to 20°, with a 5° 

increment. Results showed that the shear wave velocity was not impacted with the angle of the 

pushing beam. Then, the SPB sequence was tested in an ex vivo fusiform beef muscle with the 

ultrasound transducer array parallel to the main axis of the fibers muscle. Results presented a 

change in the shear wave velocity value, showing a clear influence of the transverse isotropy of 

the medium in shear elastic parameters as predicted by the theoretical framework (eq. 12). By 

using eq. 10, the shear modulus parallel to fibers µ//SPB as well as the anisotropy factor µ^SPB.cE 

was estimated. By comparison of µ//SPB with the shear modulus µ//SSI measured with the 

commercial sequence, no significant difference was observed (p=0.818). To confirm these 

results in terms of anisotropy factor, mechanical testing was performed on 6 ex vivo beef muscle 

samples to quantify the young’s moduli ratio cEMECH. By dividing the anisotropy factor by the 

shear modulus perpendicular to fibers µꓕSSI obtained with the commercial sequence, a good 

accordance was observed between cEMECH and cE from the tensile tests and SPB method 
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respectively. These results showed that it is possible to use the new SPB sequence with the 

transducer array parallel to the main fiber axis to quantify not only the shear modulus parallel 

to fibers, but also the elastic anisotropy factor. This last innovative parameter can then be used 

as a new potential biomarker of muscle structural properties and has the potential to serve as a 

biomarker of muscle pathology. This is a strong advantage compared to other existing 

techniques, which involve either rotation of the transducer array and multiple acquisitions 

(Gennisson et al., 2010; Lee et al., 2012) or need to have access to complex devices for a 

volumetric acquisition (Wang et al., 2013; Gennisson et al., 2015) to quantify an anisotropy 

factor with a standard ultrasound elastography device. More importantly, these results open the 

possibility to quantify µ//SPB and µ^SPB.cE in pennated muscles (i.e., the vast majority of 

muscles). 

In a second step, in vivo experiments were performed on volunteers on 2 types of 

muscle: a fusiform muscle (biceps braachi) and a pennated muscle (gastrocnemius medialis). 

The results show that it was possible to quantify the anisotropy factor in both muscles during 

different states of contraction and stretching. For the fusiform muscle, it was possible to use the 

commercial sequence to evaluate the shear moduli both parallel and perpendicular to fibers. 

Similarly, to the ex vivo mechanical tests, it was then possible to quantify the Young’ moduli 

ratio with the SPB sequence. In vivo results show a good accordance between the ex vivo 

(χE	from 2.55 ± 0.05 to 3.54 ± 1.08) and the in vivo (χEVIVO from 2.23 ± 0.54 to 3.13 ± 0.08) 

Young’s moduli ratio. The results are fully coherent with those related by others studies on the 

same muscles. With magnetic resonance elastography, Guo et al. reported a Young’s moduli 

ratio of 2.53 on 10 volunteers at rest in the gastrocnemius medialis (Guo et al., 2016). On 

another muscle in vivo at rest, vastus lateralis, Knight et al. by using a volumetric acquisition 

ultrasound device, estimated the ratio (E// - Eꓕ)/Eꓕ = χE - 1. They found a value of 4.57 which is 

higher than the values reported here (Knight et al., 2022). It can be explained by the physical 

architecture of each muscle. Indeed, the biceps braachi is a fusiform and vastus lateralis a 

pennated muscle, likely to have different mechanical properties and anisotropy coefficients. 

This emphasize the fact that the SPB technique is applicable only in fusiform or mono-pennated 

muscle. The quantification of the shear modulus parallel to fibers and of the anisotropy factor 

can only be done when the probe is aligned with the main axis of the muscle. This is a true 

drawback compared to 3D acquisition, nevertheless it allows to do the real-time acquisition 

with an ultrafast ultrasound device and to acquire these two biomarkers live during contraction 
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or during controlled movements. However, it shows that the SPB technique is reliable to 

quantify anisotropy factor in vivo. 

Moreover, results during different states of contraction (at rest, 5% and 10% of MVC) 

in both muscle types have been observed (tables 2 and 3). The first thing to notice from the SPB 

in vivo results is that not only the shear modulus but also the anisotropy factor increases with 

contraction. This is in line with previous works that used different approaches to assess this 

ratio (Shinohara et al., 2010; Gennisson et al., 2010). µ//SPB, and χE.µ^SPB change for each 

depends on the contraction state as well as on the orientation of the muscle fibers. By using the 

fitting curve from eq. 10, it is then possible to retrieve the angle of the fibers directly by the 

quantification of the shear wave speed. It was already proposed by Lee et al., in cardiac muscle 

(Lee et al., 2012). But this is possible only when the transducer array is aligned with the main 

axis of the muscle, i.e. fusiform muscles or pennated muscle with a pinnation of the fiber within 

the imaging plane. However, this application has the great advantage to allow for a direct access 

to the fiber orientation with an unique acquisition technique without other dedicated algorithm 

or set of data.  

Even if the SPB sequence presents some great advantage to investigate non-invasively 

and in real time and using a classical probe the anisotropic elastic parameters of the muscle, 

this approach has some limitations. The depth of investigation is limited with this linear 

transducer array (around 20 mm) due to the insonification angle that are restricted to a range 

from -20° to 20°. Implementation on other types of transducer arrays such as curved or phased 

arrays could make it possible to measure deeper in the organs and this option has to be 

investigated in the future. Then, it is also assumed that the shear modulus measured in vivo is 

homogeneous in space, which is a strong hypothesis assumed as a first approach. Last but not 

least, the use of this technique is not applicable to all sort of muscles, as previously mentioned, 

since the placement of the probe regarding the main fiber axis is quite important. As an example, 

in a bipinnate muscle such as tibialis posterior, for now only volumetric devices could acquire 

these parameters.  

At last in vivo acquisitions on pennated muscle show an increase of the shear modulus 

parallel to fibers with the MVC as well as an increase of the anisotropic factor for all volunteers. 

These results are in good accordance with other studies (Gennisson et al., 2010; Hug et al., 

2015) and show the potential of the technique to study these two parameters in real time during 
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movements.  

Conclusion 

A new elastography ultrasound sequence was proposed to better characterize 

mechanical and structural properties of transverse isotropic skeletal muscles. The technique 

shows that it is possible in fusiform muscles or pennated muscles, when the transducer array is 

aligned with the main axis of fibers, to quantify the shear modulus parallel to fibers as well as 

an anisotropy factor (ratio of Young’s moduli times shear modulus perpendicular to fibers) 

using a single and fast acquisition. In future works this approach will allow to investigate a new 

biomarker of the anisotropy during movement without the constraint of moving the transducer 

between acquisitions. 
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C. DISCUSSIONS COMPLEMENTAIRES DE L’ARTICLE 

I. Base théorique 

 

1. Vitesse de phase et vitesse de groupe 

 

La vitesse de phase correspond à la vitesse requise pour qu'un observateur puisse 

observer une oscillation dans le même état de phase à tout moment (Royer, Daniel; 

Dieulesaint Eugène, 1996). Elle est aussi appelée vitesse en fonction de la fréquence. En 

élastographie, la phase de l’onde de cisaillement a été démontrée linéaire avec sa 

distance parcoure (Thomas Deffieux, 2008). Pour calculer la phase, nous effectuons une 

transformée de Fourier à partir des déplacements axiaux du milieu causés par l’onde 

de cisaillement. Ensuite, la pente de la courbe des phases en fonction de la distance 

est calculée par une régression linéaire. Au final, la vitesse de phase est déduite par : 

v£¤y¥¦(ω) = ω/�	f(¨,w)
�	¨

 où f(x, w) est la phase en fonction de la distance x et de la 

pulsation w = 2pf. 

 

Figure 7 Vitesse de phase (vphase) et vitesse de groupe (Vgroupe) (Vitesse de groupe d’un paquet d’ondes, n.d.) 

 

L’estimation de la vitesse de phase est assez complexe en raison de la faible énergie 

présente dans chaque composante fréquentielle du signal, ce qui entraîne un rapport 

signal sur bruit relativement faible. De plus, le calcul de vitesse de phase nécessite de 

définir une zone d'intérêt assez large (~ 10x10 mm2) pour effectuer une régression 

linéaire (Thomas Deffieux, 2008). Enfin, comme le milieu musculaire présente de fortes 

hétérogénéités et de hautes dispersions, le calcul de la pente �	f(¨,w)
�	¨

	est sujet à de 
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nombreuses erreurs. 

  

La vitesse de groupe, contrairement à la vitesse de phase, est estimée à partir d'une 

onde de cisaillement à large bande. Elle prend en compte donc tout le paquet de 

signal. Ceci sera expliqué plus en détail dans l’annexe 1. En élastographie, en 

particulier la méthode SSI, la vitesse de groupe est calculée par la méthode de temps 

de vol. Cette méthode calcule l’intercorrélation entre deux signaux temporels des 

déplacements axiaux dans deux régions séparées d’une distance définie pour trouver 

le temps de propagation d’onde et en déduire sa vitesse (Thomas Deffieux, 2008). 

L'avantage de cette méthode est qu'elle est moins sensible aux mouvements parasites 

du milieu, ce qui permet d'obtenir des mesures plus précises. Contrairement à la 

vitesse de phase, qui correspond à la vitesse instantanée d'une onde, la vitesse de 

groupe représente la vitesse à laquelle un paquet d'ondes de cisaillement se propage 

à travers le tissu. Son rapport signal sur bruit est donc beaucoup plus élevé.  

 

L’équation de la relation entre le module de cisaillement et la direction de propagation 

de l’onde de cisaillement par rapport à l’axe des fibres est écrite avec la vitesse phase 

(eq. 7).   

𝜌𝑣©ª«�¬��% = µ// + (c. µ^ −	µ//)sin
%(2j) 

En revanche, comme précisé précédemment, l’estimation de la vitesse de phase est 

très complexe, notamment lorsqu’il s’agit des pushs en biais. L’estimation de la vitesse 

de phase varie beaucoup selon la fréquence en raison d’une forte dispersion du milieu. 

En outre, les pushs en biais requièrent une zone de traitement (ROI) uniforme pour 

toutes les pushs dont les dimensions sont limitées par le champ proche de push de 

différents angles. Cela compromet la taille de la ROI utilisée pour le calcul de la vitesse 

de phase. Pour ces raisons, nous avons décidé d’écrire une autre équation qui permet 

d’ajuster les vitesses de groupes calculées. Cette équation est établie en calculant la 

dérivée de l’expression de vitesse de phase. Nous supposons que l’onde de 

cisaillement générée est quasi-plane, l’angle d’inclinaison de cette onde est le même 

pour la vitesse de phase et de groupe, c’est-à-dire : j(a) = a (eq. 9). Cette hypothèse 

a été vérifiée par le calcul du gradient des déplacements dans le milieu [Annexe 2]. 

L’équation de module de cisaillement avec vitesse de groupe est la suivante : 
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𝜌𝑉�®<¯©¬��% �j(a)� = 𝜌(𝑣©ª«�¬��%(a) +	(
𝑑𝑣©ª«�¬��

𝑑a )%) 

ð 𝜌𝑉�®<¯©¬��% (a) = 𝜌(𝑣©ª«�¬��%(a) +	𝜇//
}m|�7�m('a)
$|}.�7�m(%a)

) 

Où 𝑑 = 	 c°�^
�//

− 1 et c =
s//
st

 avec E// et E^ sont respectivement les modules de Young 

parallèle et perpendiculaire aux fibres. 

    

   2. Facteur d’anisotropie 

 

Revenons à l’équation 7 de l’article, qui exprime le module de cisaillement en fonction 

de j,	l’angle entre la propagation de cisaillement (𝑘C⃗ ) et l’axe des fibres :  

 

𝜌𝑣��% = µ// + (c. µ^ −	µ//)sin
%(2j) (1) 

Cette équation nous permet de trouver deux inconnus :  µ//  et c.µ⊥.	Cependant, il n’est 

pas possible d’estimer le ratio d’anisotropie de cisaillement AF = µ///µ⊥	à partir de cette 

équation, car	 la valeur c, le ratio des modules de Young E// / E^, représente 

l’anisotropie en traction, reste toujours inconnue. Nous avons pu déterminer  c à l’aide 

des tests de traction ex vivo sur les muscles ilio-psoas de porc. Sur six ilio-psoas 

prélevés de trois spécimens différents, nous avons obtenu des c répétales (3.05 ± 

0.37). Ces résultats sont cohérents avec les valeurs trouvées par la méthode SPB 

combiné avec la méthode SSI sur les mêmes échantillons (2.81 ± 0.27).  

Nous avons comparé ces valeurs de c ex vivo chez les cochons avec les valeurs in 

vivo chez l’homme. En utilisant la méthode SSI classique combinée à notre nouvelle 

méthode SPB, nous avons calculé c in vivo. Nous avons constaté une grande 

ressemblance entre les valeurs de c mesurées in vivo (2.72 ± 0.34 pour tous les états 

d’activation) et ex vivo (2.81 ± 0.27).  De plus, en effectuant différents états d'activation 

des muscles (étirement, contraction et relaxation), nous avons observé que l’écart-

type de valeurs de χE est relativement petit (0.34). Cela indique que le rapport AF’ = 

µ// / c.µ⊥=	 AF/c obtenu à partir d'une seule acquisition de SPB, est aussi 
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représentatif de l'anisotropie. En effet, dans (1), si j	 = 45°, nous arrivons à :                                

𝜌𝑣��'(°% = µ// + c. µ^ −	µ// = 	c. µ^. Par déduction, nous avons donc c. µ^= µSV45 et 

ainsi AF’ = µ// /µSV45°, avec la valeur de µSV45° donnée directement par la séquence 

SPB.  

Les études biomécaniques en cours évaluent l'évolution de l'anisotropie à travers 

différents états sur différents muscles. L'anisotropie réfère à des propriétés 

dépendantes de la direction. Dans cette optique, le rapport AF' mesuré avec la 

méthode de SPB peut être un bon indicateur d'anisotropie des muscles. De plus, la 

mesure de AF’ ne dure que moins d’une minute, s’applique aux muscles pennés et ne 

nécessite pas de rotation de la sonde contrairement à la méthode SSI.  

 

Il convient de noter que ces études biomécaniques sont encore en cours et que les 

résultats définitifs et les implications cliniques de cette méthode nécessitent davantage 

de recherche et de validation. 

 

II. Limites de la méthode des pushs en biais 

 

La séquence d’ultrasons qui permet de réaliser les pushs en biais (SPB) a été 

développée en collaboration avec la société Supersonic Imagine, qui détient les droits 

de la méthode SSI. Cette séquence spécifique présente certaines limites qui 

pourraient être améliorées afin d'obtenir des mesures plus précises et fiables. 

La première limite de la méthode concerne l’angle d’inclinaison des pushs. La valeur 

maximale de cet angle dans nos mesures est 20°. Pour ajuster la vitesse mesurée 

avec l’équation d’onde, nous devons extrapoler sur les angles supérieurs à 20°. En 

effet, plus l’angle de push augmente plus le signal est bruité. Ceci est lié en partie à la 

directivité du faisceau d’un élément limitée par sa largeur relative à la longueur d'onde 

émise par la sonde (Ultrasonic Sensing Basics, n.d.). Ce problème peut être résolu en 

implémentant la séquence sur une sonde à réseau phasé ou une sonde courbée qui 

offre une meilleure directivité avec les éléments plus petits ou une inclinaison naturelle 

de la sonde. Une sonde à réseau phasé est constituée d’éléments de taille inférieure 
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à une demie longueur d’onde, cependant son ouverture est plus petite qu’une sonde 

linéaire pour une fréquence d’émission et un nombre d’éléments donnés. Elle est 

souvent utilisée pour l’imagerie sectorielle divergente notamment cardiaque afin 

d’imager le cœur entre les côtes.  Par contre, à cause de son ouverture plus petite, le 

champ de vue est moins large et la résolution est moins bonne pour l’imagerie 

divergente. Une sonde courbée est une sonde avec un réseau courbé d’éléments. Elle 

permet d’obtenir un large champ de vue circulaire et divergent, utile pour l’imagerie 

obstétrique et abdominale. Grâce à sa forme, les faisceaux ont un angle d’inclinaison 

naturel. Cependant, il est compliqué d’établir un bon contact avec la surface 

musculaire en imagerie in vivo car la position des pushs serait conditionnée par la 

courbure de la sonde. 

 

La deuxième limite concerne des lobes secondaires liés au pas inter-élément de la 

sonde, qui dépend aussi de la taille des éléments. Nous avons utilisé une sonde 

linéaire avec un pas inter-élément de 0,2 mm, supérieure à une demie longueur d'onde 

émise par la sonde (λ/2 ≈ 0,12 mm). Cette configuration a conduit à l'apparition des 

lobes secondaires. Ces derniers se réfèrent à une partie indésirable du faisceau 

ultrasonore émis hors de l'axe, ce qui entraîne des artefacts d'imagerie en raison d'une 

erreur de positionnement de l'écho de retour. Les lobes secondaires sont significatifs 

lorsque le pas inter-élément du réseau est supérieur à une demie longueur d'onde. 

Ces lobes s’accentuent avec l'angle d'inclinaison du faisceau (Grating Lobes and Side 

Lobes, n.d.). 

 

Figure 8 Lobe principal et les lobes secondaires d'un faisceau ultrasonore 

 

Lors des pushs, les lobes secondaires peuvent générer des pushs secondaires et 
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déformer le front d’onde de cisaillement. La qualité de l'image se dégrade également 

avec l'apparition d'artefacts dus aux lobes secondaires en émission et en réception. 

Pour atténuer ces lobes, une apodisation peut être appliquée aux éléments lors de 

l’émission en limitant l'ouverture en transmission mais la tâche focale est élargie et 

moins d’énergie est transmise. En ce qui concerne l'imagerie, les effets des lobes 

secondaires sont compensés par une apodisation à la réception. Cela permet 

d'améliorer la qualité de l'image en réduisant les artéfacts associés aux lobes 

secondaires. Toutefois, il convient de noter que l'utilisation d'une sonde à réseau 

phasé avec un pas inter-élément inférieur à une demie longueur d’onde diminue 

significativement les lobes secondaires mais offre un champ de vue moins large. 

 

La troisième limite concerne la propagation d'une onde de cisaillement inclinée par 

rapport aux fibres musculaires. Lorsque les pushs sont effectués à différents angles 

par rapport aux fibres, la propagation de l'onde est limitée en raison d'une forte 

dispersion à travers les fibres. De plus, différents signaux parasites apparaissent en 

raison des interactions variées entre l'onde de cisaillement et les différents éléments 

du milieu, telles que la diffraction et la réflexion. Afin de résoudre ce problème, nous 

avons effectué plusieurs acquisitions pour chaque inclinaison des pushs. Cependant, 

cette approche compromet la durée de l'acquisition, qui doit être courte pendant la 

contraction musculaire. 

La quatrième limite concerne le positionnement des pushs. Étant donné 

l'inhomogénéité significative du milieu musculaire, il est primordial de mesurer le 

module de cisaillement local. Par conséquent, la zone d'intérêt (ROI) doit rester au 

même emplacement par rapport au milieu pour toutes les inclinaisons de push. De 

plus, la ROI doit être suffisamment grande pour les calculs de vitesse de cisaillement. 

Sachant que le champ proche du push n’est pas accessible pour les calculs de vitesse 

car le signal est trop intense (Thomas Deffieux, 2008), les pushs sont réalisés d'un côté 

de la sonde pour maximiser la ROI. Cela implique aussi un décalage de position en 

fonction de leurs directions, cela sera détaillé dans les annexes. Cependant, cette 

stratégie présente un inconvénient : les pushs d’un côté de la sonde ne sont pas émis 

avec une grande ouverture en raison du nombre limité d'éléments. Cette ouverture 

limitée diminue la profondeur maximale atteignable. En effet, la profondeur des tâches 
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focales est dictée par le nombre d’éléments disponible autour de la position d’élément 

central du push et le F# (rapport d'ouverture sur profondeur) [Annexe 3]. 

 

III. Obstacles à l’application in vivo 

 

Actuellement, plusieurs études in vivo sont en cours au laboratoire biomécanique MIP, 

université de Nantes. Lors des expériences sur différents muscles in vivo, nous avons 

repéré certaines difficultés. En premier lieu, afin de bien appliquer la séquence SPB, 

le plan d’imagerie doit être placé dans le plan de symétrie vertical (e2e3) du milieu 

(figure 9). Cela signifie que l’orientation verticale des fibres est visualisée par une 

image 2D (B-mode). Quand le muscle est penné, le plan de symétrie horizontal (e1e3) 

n'est plus parallèle à la surface de la sonde, contrairement à un muscle fusiforme. Le 

positionnement devient donc plus complexe. En effet, au sein d'un faisceau d'un 

muscle penné, les fibres ont tendance à être moins alignés autour de son axe de 

symétrie. De plus, le muscle ne se compose pas uniquement de fibres musculaires, il 

contient également les tendons, les aponévroses, la graisse, les veines, les nerfs, et 

bien d'autres. Ces éléments divers sont sources d'artefacts qui peuvent interférer avec 

les mesures. La sonde doit donc être soigneusement positionnée en prenant en 

compte ces éléments divers du milieu musculaire et éviter ces interférences. 

 

Figure 9 Plans principaux d'un milieu transverse isotrope dans l'imagerie par ultrasons 

 

En deuxième lieu, étant donné la faible différence d'angle entre deux push successifs 

(5°), il est important de bien fixer la sonde pendant toute la durée de l'acquisition 
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(environ 30 secondes). Les mouvements de la sonde peuvent entraîner des variations 

indésirables de l'angle de push, ce qui compromet ainsi les résultats. De plus, il est 

crucial d’appliquer le moins de pression sur le muscle ciblé, car cela pourrait fausser 

la mesure de la rigidité. Dans la première phase d'expériences in vivo, un système de 

fixation adéquat de la sonde est nécessaire pour minimiser les artefacts. Des 

améliorations techniques seront essentielles pour les prochaines étapes du projet, 

notamment les applications cliniques qui exigent une meilleure portabilité de la 

mesure. 

 

En troisième lieu, nous avons rencontré des difficultés lors de l'application de la 

mesure SPB aux muscles de petite taille. Comme mentionné précédemment, il est 

essentiel d'avoir une zone d'intérêt (ROI) similaire pour toutes les inclinaisons de push. 

Actuellement, la ROI est déterminée en prenant l'intersection des ROIs sélectionnées 

à partir des films de propagation de chaque push [Annexe 4]. En partant d’une faible 

épaisseur du muscle et en tenant compte de la présence d'artefacts, la ROI finale peut 

s’avérer trop petite pour des calculs fiables de la vitesse d’onde de cisaillement.  

 

 

Figure 10 La ROI prise par l'intersection des ROIs sélectionnées à partir des pushs à 0°, 20°, -20° 

 

Une solution envisageable pour résoudre ce problème consiste à optimiser la sélection 

de la ROI en utilisant des formes non rectangulaires. Cela permettrait de minimiser la 

différence de taille de ROI lors d’un changement de repère par rotation. 

 

En quatrième lieu, la méthode SPB présente des limites pour l'étude de l'anisotropie 

musculaire lors de la contraction. Pendant la contraction musculaire, les fibres perdent 

leur alignement, ce qui complique la détermination de l'angle des fibres, un paramètre 

d’entrée important pour les caculs. De plus, la contraction musculaire entraîne une 

augmentation de l'hétérogénéité dans la zone d’acquisition en raison de la sollicitation 
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de divers éléments (tendons, aponévroses, nerfs, vaisseaux sanguins, …) par le 

raccourcissement des fibres. La figure 11b montre un exemple d’un muscle 

gastrocnémien contracté avec l’apparition d’une veine. 

 

 

a/    b/  

 

Figure 11 Image B-mode d'un muscle gastrocnémien (penné) in vivo chez l'homme : a/ au repos b/ en contraction 

à 10% MVC avec une veine au milieu. La sonde d’échographe est fixée sur le muscle 

 

 

a/    b/  
 

Figure 12 Image B-mode d'un biceps brachial (fusiforme) in vivo chez l'homme : a/ au repos b/ en contraction à 

10% MVC avec un tendon. La sonde d’échographe est fixée sur le muscle 
 

Dans la figure 12, deux images B-mode d'un muscle fusiforme, le biceps brachial, sont 

présentées. La première image représente le muscle au repos, tandis que la seconde 

image montre le muscle pendant la contraction, lors de la même expérience, avec une 

sonde fixée (même champ de vue). Pendant la contraction, nous pouvons observer 
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l'apparition du tendon, qui marque l'intersection des deux branches du muscle biceps. 

 

Figure 13 Un biceps brachial 

 

Grâce à une carte d’élasticité SSI, nous avons pu constater que la rigidité du tendon 

est supérieure à celle du muscle. Compte tenu de la position intermédiaire du tendon 

dans le plan image, à une profondeur de 15 mm, il était difficile de l'exclure de la ROI. 

Cela introduit un biais significatif dans le calcul du facteur d'anisotropie avec notre 

méthode SPB. De plus, lors de la propagation d’onde de cisaillement à travers le 

tendon, celui-ci agit comme un matériau plus rigide. Le front d’onde est étiré en 

passant plus rapidement à travers le tendon, ce qui génère des artefacts importants 

dans nos mesures. En outre, nous avons observé que les fibres musculaires 

présentent une petite inclinaison vers le tendon, ce qui signifie que leur orientation 

n'est pas de 0° et varie entre les deux branches du muscle. En conséquence, si la ROI  

englobe le tendon, un seul angle d'inclinaison des fibres ne serait pas valide pour 

appliquer la méthode SPB. 

Enfin, chez certains sujets, la contraction musculaire, notamment chez les muscles 

pennés, entraîne une augmentation significative de rigidité. La cadence d'imagerie de 

la méthode SPB n'est pas suffisamment rapide pour capturer l'onde de cisaillement à 

des vitesses élevées (supérieures à 8 m/s). Cette limitation est due à la fréquence 

d’imagerie dictée par la profondeur d’imagerie et la résolution d’image. Des 

améliorations techniques sont prévues afin d'optimiser la cadence d'imagerie tout en 

maintenant une profondeur  et une qualité d'image suffisantes. 
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A. PREAMBULE 

L'élastographie en imagerie biomédicale vise à mesurer les propriétés mécaniques des 

tissus. En utilisant l'imagerie ultrasonore, l'élastographie par ondes de cisaillement 

détermine ces propriétés en analysant la propagation des ondes de cisaillement, 

principalement leur vitesse. En supposant que les tissus sont linéaires, élastiques, 

isotropes et homogène, la vitesse des ondes de cisaillement est utilisée pour estimer le 

module de cisaillement linéaire du second ordre des tissus. 

Cependant, les tissus musculaires possèdent un comportement non linéaire lié à leur 

hyper-élasticité. Pour quantifier ce comportement, la théorie d’acoustoélasticité (AE) a été 

développée pour mesurer le module de cisaillement du troisième ordre par le tenseur de 

déformation de Green-Cauchy ((Brillouin, 1925), (Hughes and Kelly, 1953), (Hayes and Rivlin, 

1961), (Landau et al., 1985)). Cette théorie implique la mesure de la vitesse des ondes de 

cisaillement dans des milieux soumis à une contrainte uniaxiale. Elle permet ensuite de 

déduire le module de cisaillement non-linéaire à partir des variations de vitesse des ondes 

de cisaillement en fonction de la contrainte uniaxiale appliquée. 

L’anisotropie a un impact important sur la non linéarité du milieu musculaire. Récemment, 

la théorie AE a évolué pour prendre en compte l'incompressibilité et l'anisotropie, ce qui 

permet d'évaluer de manière plus précise la non linéarité des tissus musculaires 

(Gennisson et al., 2007, Bied M, Gennisson JL, 2021). Bied et Gennisson (2021) ont adapté 

cette théorie pour l'appliquer à un milieu transverse isotrope (TI) incompressible. Ils ont 

établi une expression de la vitesse de cisaillement en fonction des contraintes uniaxiales, 

en prenant en compte la direction de l'axe de symétrie du milieu TI. Grâce à ces équations, 

une méthode de quantification d'un des modules de cisaillement du troisième ordre a été 

développée. Cette méthode a été testée sur un fantôme TI en PVA ainsi que sur des 

muscles de porc et de bœuf ex vivo. 

Le deuxième axe de cette thèse porte sur l'application ex vivo et in vivo de la nouvelle 
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méthode de quantification de la non-linéarité d'un milieu TI. En ex vivo, à l'aide d'un 

système mécanique et SSI, nous avons pu compléter nos mesures d'élastographie avec 

les trois modules de cisaillement du troisième ordre, aussi appelés coefficients non-

linéaires. En in vivo, nous avons utilisé la séquence SPB comme alternative aux tests 

mécaniques ex vivo en vue de calculer les coefficients non-linéaires des muscles 

fusiformes sur des sujets humains. 
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B. QUANTIFICATION DE L'ÉLASTICITE DE CISAILLEMENT NON LINEAIRE 

ANISOTROPE DANS LES MUSCLES EX VIVO ET IN VIVO 
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ABSTRACTING AND INDEXING 

. 

Acoustoelasticity theory describes propagation of shear wave in uniaxially stressed medium and allows 

to retrieve nonlinear elastic coefficients of tissues. In transverse isotropic medium such as muscles the 

theory leads to 9 different configurations of propagating shear waves (stress axis vs. fibers axis vs. 

shear wave polarization axis vs. shear wave propagation axis). In this work we propose to use 4 

configurations to quantify these nonlinear parameters ex vivo and in vivo. Ex vivo experiments 

combining ultrasound shear wave elastography and mechanical testing were conducted on iliopsoas pig 

muscles to quantify three third-order nonlinear coefficients A, H and K that are possibly linked to the 
architectural structure of muscles. In vivo experiments were performed with human volunteers on biceps 

brachii during a stretching exercise on an ergometer. A combination of the third order nonlinear elastic 

parameters was assessed. The knowledge of this nonlinear elastic parameters paves the way to quantify 

in vivo the local forces produced by muscle during exercise, contraction or movements. 
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work paves the way to quantify in vivo individual muscles forces during contractions, movement or 

exercise. 

Competing Interest Statement: The authors declare no competing interest.  

Classification: Biological Sciences/Medical Sciences and Physical Sciences/Biophysics and 

Computational Biology 

Keywords: shear wave elastography, shear nonlinearity, muscle force, stress, acoustoelasticity 

 

 

 

 

 

 



 

100 

 

MAIN TEXT 

 

1. INTRODUCTION 

Tissue mechanical properties play a key role in governing cellular processes associated with 

morphogenesis, tissue homeostasis, and disease progression (1-3). The ability to measure the localized 

tissue mechanical properties using noninvasive imaging techniques within living tissues is very 

important for gaining comprehensive insights into tissue growth, maturation, pathological processes, 

and identifying reliable biophysical biomarkers of disease. However, the noninvasive quantification of 
mechanical forces or stress within individual living tissues remains one of the biggest challenges in 

biomechanics, while the accurate quantification of forces would significantly enhance our understanding 

of in vivo mechanobiology (4-6). 

 

Among the non-invasive medical imaging techniques ultrasound elastography has shown great 

promise in quantifying in vivo tissue stiffness including skeletal muscle (7,8). Ultrasound elastography 

emerged in the 1990’s and has been extensively used to assess soft tissue stiffness, which is 
significantly altered during several disease processes including cancer and fibrosis (9, 10). Ophir et al. 

introduced the concept of mapping tissue strain by applying a stress using an ultrasound transducer 

array on the body’s surface (11). This technique, also known as static elastography, was primarily 

developed for breast cancer diagnosis (12). Thanks to the Hooke’s law, strain (ε) is related to the 

Young’s modulus (E), the most relevant stiffness measurement of a given material. However, because 

the stress (σ) applied to the medium cannot be quantified since its operator-dependency, objectively 

quantifying tissue stiffness (E) through static elastography is challenging.  

 
In 1995, Sarvazyan et al. (13) proposed to use shear wave propagation to quantify the Young’s 

modulus (13). Specifically, in soft tissues modelled as linear, purely elastic, homogeneous, quasi-

incompressible, the shear wave speed is directly linked to the Young’ modulus through the equation 

E = 3µ = 3rVs2, where r is the density of tissues (~1000 kg/m3) and µ the shear modulus. Over the 

years, numerous techniques have been developed to capture shear waves propagation (14–20). 
These advancements enabled ultrasound shear wave elastography technique to become a gold 

standard for various pathological processes associated with breast cancer and liver tissues (21, 22). 

However, the addition of stiffness quantification to classical ultrasound imaging is insufficient to 

comprehensively characterize tissue mechanics in living tissues. For instance, breast cancers, such as 

carcinomas, can exhibit comparable stiffness to benign lesions like fibroadenoma (23). Furthermore, 

there is a critical need to quantify novel and non-invasive mechanical parameters that can aid in 

establishing an accurate and reliable clinical diagnosis of anisotropic soft tissues and to better 

understand mechanobiology processes in vivo. In the same time, magnetic resonance elastography 
(MRE) approaches have also made it possible in recent years to propose methods for characterizing 
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the anisotropic properties of tissues (24-29), with applications to breast (30), muscle (31) or brain tissue 

(32-34). 

 

Interestingly in 2007, Gennisson et al. developed the acoustoelasticity theory to quantify nonlinear 
shear elasticity in linear, homogeneous, quasi-incompressible and isotropic soft tissues (35). The 

experimental application of this theory combined static elastography (11) and dynamic elastography 

(36) to quantify strain and the Young’ modulus (Supersonic shear imaging technique), respectively. The 

validation of the technique to estimate nonlinear shear modulus was demonstrated in various phantoms 

(37-39) and finally applied in vivo in breast cancer assessment (40). However, the acoustoelasticity 

theory, originally developed in vivo for breast tissue (40), and all elastography techniques rely on a 

theoretical assumption that human tissues are fully isotropic. While this assumption holds true for liver 

and breast tissues, it cannot be the case for skeletal muscles due to their anisotropic nature. 
 

Skeletal muscle has a hierarchical multiscale structure with a large number of muscle fibers, resulting 

in a global mechanical behavior that can be modeled as transverse isotropy, along a main fiber 

orientation direction. This consideration entails the existence of a symmetry axis along the fibers and 

this type of symmetry corresponds to a hexagonal system also named transverse isotropic (TI) medium 

(41). The acoustoelasticity theory has recently been revisited in TI media and refinements were 

proposed to include the specificities of the TI symmetry that implies 9 different configurations where the 

principal direction of the TI medium, stress, polarization 𝑢⃗ and propagation 𝑘⃗ directions of the shear 

wave are either parallel (µ//) or perpendicular (µ⊥) to one another (42, 43). The resulting configurations 

are dependent on 3 elastic parameters of the second order (μ//, μ⊥, and the Young’s modulus E// parallel 

to the main axis, respectively) and on 3 third order nonlinear elastic parameters (A, H, K) that are 

possibly linked to the architectural structure of muscles.  

 

In this study we aimed to use the acoustoelasticity theory developed by Bied and Gennisson (42) to 

quantify the third order elastic parameters that are linked to local stress to better characterize skeletal 

muscle mechanics in vivo. We initially demonstrated the feasibility of quantifying these parameters in 

vitro using a unique approach that combines specific ultrasound sequences to measure shear wave 
speed as a function of mechanical stress, assessed via a traditional mechanical testing method. This 

step provided an estimation of the magnitude of the third order nonlinear parameters expressed in units 

of kPa. In vitro only 3 configurations (out of nine) were required to calculate the nonlinear parameters. 

In vivo only two configurations were used to assess the nonlinear parameters. An experimental protocol 

was then developed with a specific ultrasound sequence to quantify, for the first time in humans, the 
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nonlinear parameters coupled with an ergometer in a fusiform muscle (i.e., biceps brachii). 

 

Figure 1: The 4 elastodynamic configurations used for ex vivo and in vivo measurements. The principal 
axis of the TI medium is chosen to be along (x3). For each configuration, the directions 𝑢%⃗  (polarization 

axis), 𝑘%⃗  (propagation axis) of the shear wave are specified in red, as well as the orientation of the stress 
σ in blue.  

 
2. ACOUSTOELASTICITY THEORY 
 
 

  The acoustoelasticity theory is developed up to the 3rd order from the expression of the strain energy 

e of a compressible TI medium in terms of the Green-Lagrange strain tensor e with a principal direction 

along 𝑥'%%%%⃗  (44, 45). In the case of quasi-incompressible TI medium which a principal direction along 𝑥(%%%%⃗ , 

this theory allows to show not only three linear elastic coefficients (E//, µ// and µ^), but also five third 

order elastic parameters of a TI medium (A, G, H, K) as follow (42): 

 

e = µ,I. +
0∥2(34

.
ε((. + 2(µ∥ − µ,)(ε:(. + ε.(. ) +

;
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I( + (G + H + K)ε(((    (1) 
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I. ui is the displacement of particles in the i direction, 𝐼. = Tr(ε.) and 

𝐼( = Tr(ε() are the second and third invariants of ε (46), E// is the Young’s modulus along the principal 

direction. The whole theory leading to equation 1 is fully described in (42).  
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Then, by assuming elastic waves that propagates in a stressed medium and linearly polarized plane 

shear waves, acoustic wave equations are derived from the equation of motion of the medium's particles: 
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with 𝑢%⃗ = 𝑢h%%%%⃗ + 𝑢i%%%%%⃗ , the displacement of any particle in the medium with 2 components: a static term 𝑢h%%%%⃗  

due to the uniaxial stress and a dynamic term 𝑢i%%%%%⃗  induced by the propagation of the elastic wave, and 

dm,n the Kronecker delta. At last it results in 9 elastodynamic configurations (Config) and associated 

equations (42) of which the four presented in equations 3, 4, 5 and 6 are used in our present study to 
identify the nonlinear parameters (Table 1). 

 

Shear 

wave 

Stress 
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# 
Nonlinear elastodynamic equations Eq. 
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Table 1: Nonlinear elastodynamic equations for 4 of the 9 acoustoelastic configurations of a TI quasi-

incompressible medium used in this present work. Refer to figure 1 and its legend for the definition of 

the configurations and variables 𝑢%⃗  (polarization axis), 𝑘%⃗  (propagation axis) and σ (stress axis) (42). 

 

For the ex vivo part, from measurements and equations (3, 4 and 5), each equation can be rewrite 

in the form of a linear relationship expressing the shear wave speed as a function of the uniaxial stress: 

  



 

104 

 

 ρN𝑣m. = µ(,,∥) ± 𝑘((,s,t)𝜎      (7) 

 

Then the 3 nonlinear parameters (A, K and H) can be deduced from each configuration #(3, 5 and 

7). By fitting the experimental results of the shear wave speed as a function of the stress, the slopes 

k(3,5,7) can be measured and the nonlinear parameters founded from the following equations: 

 

𝐴 =	−4(µ�(2 + 𝑘( + 2𝑘s) + µ//),     (8) 

 

𝐾 =	−(𝐸// + 3µ� +
U
.
+ 2𝐸//𝑘t),     (9) 

 

𝐻 = 	2(−𝑘(𝐸// − 𝐸// + µ� − µ// +
U
V
− 𝐾),    (10) 

 

For the in vivo part, a combination of the nonlinear parameters was deduced by using equations 3 

and 6 from config #3 and config #9 respectively, and the parallel Young’s modulus was deduced from 

the expression of the vertical shear wave mode in a quasi-incompressible transverse anisotropic 

medium at rest (s = 0). In config #3 the propagation of shear wave as a function of the angle of the 

polarization axis with can be expressed as (47-49): 

 

𝜌N𝑣hw. (𝜃) = µ, + 4(
y//
y4
µ, − µ//)𝑠𝑖𝑛.𝜃𝑐𝑜𝑠.𝜃  (11) 

where q is the angle between the shear wave polarization axis (on Fig. 1A, the 𝑢%⃗  axis) and the vertical 

axis x1, in the plane x1x3, and E^ the Young’ modulus perpendicular to the main axis (x3 fiber axis). By 

assuming the medium as quasi-incompressible, equation 10 can be approximated to (50): 

 

𝜌N𝑣hw. (𝜃) = µ, + (𝐸// + µ, − 4µ//)𝑠𝑖𝑛.𝜃𝑐𝑜𝑠.𝜃  (12) 

Then by measuring the shear wave speed as a function of angle q it is then possible to recover the 

Young’s modulus parallel to fibers (49). Regarding the nonlinear parameters, as in vivo only two 

configurations are accessible (configs #3 and #9), two parameters X and Y which are a combination of 

A, H and K, were defined from equation 3 and 6 respectively to describe the nonlinear behavior in vivo: 
 

  𝑋 =	U
V
+ de.f

.
      (13) 

  𝑌 =	 U
.
− 𝐾      (14) 
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3. Materials and Methods 
 

3.1 Ultrasound acquisitions 
 

Ultrasound and elastography acquisitions were performed for both ex vivo and in vivo experiments, 

with a linear transducer array (SL18-5, 7.5 MHz central frequency, 256 elements, Hologic-Supersonic 

Imagine, Aix en Provence, France) driven by an ultrafast ultrasound device (Mach30, Hologic-

Supersonic Imagine, Aix en Provence, France). Two distinct ultrasound sequences were used to get the 

shear modulus parallel (µ//) or perpendicular (µ^) to the fiber muscle main axis, and the Young’ modulus 

parallel (E//) to the fiber muscle main axis. 
 

For the shear moduli, the commercial sequence included in the device was used to get the shear 

wave speed (vs). It briefly consists in two steps: 1/ generation of a radiation force by a focused ultrasonic 

beam that creates shear waves propagating perpendicularly to the ultrasound axis with a polarization 

parallel to the ultrasound axis, 2/ detection of the propagation of the shear wave with an ultrafast imaging 

sequence (3500 frames.s-1) (36). Then, by using a time-of-flight algorithm (51), the shear velocity is 

retrieved for each pixel of the image, allowing the computation of a complete two-dimensional (2D) shear 
modulus map (μ) by using the relationship:  

 

µ = 𝜌N𝑣m.   (15) 

 

Regarding the position of the transducer as a function of the main fiber muscle axis the shear 
modulus parallel (config. #3) and perpendicular (config. #9) was quantified.  

 

For the Young’s modulus a dedicated ultrasound sequence proposed and described by Ngo et al. 

(49). This sequence was only used for the in vivo part in config #3. As for the commercial mode it 

consists also on two steps: I) generation of the shear wave with a steered acoustic radiation force beam 

with an angle q (from -20° to 20° by 5° step) regarding the vertical axis x1. II) an ultrafast ultrasound 

acquisition steered with the same angle to detect the propagation of shear waves. In this particular 

sequence shear horizontal waves and shear vertical waves are generated, but in the imaging plane -

x1x3 – plane) only shear vertical wave are measured. At rest, by knowing µ// and µ^ from the previous 

acquisition with the commercial ultrasound sequence, the Young’s modulus parallel E// to fibers can be 

retrieved from the change in the shear wave velocity as a function of q. 

 

To quantify the strain ε during stretching an ultrasound image was acquired at each step of the 

muscle lengthening. Then the displacement of the muscle in the axis of the fibers was calculated for 

each step by using a cross correlation algorithm (37). The original reference frame was partitioned into 

several sub-elements, each sized at 30x30 pixels (equivalent to 6x3.6 mm). For every sub-element in 
the reference frame, the algorithm performed a cross-correlation with an enlarged window (90x40 pixels, 
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approximately 8x10.8 mm) from frames captured at various elbow extensions, centered at the same 

location. This iterative process was applied to each sub-element, generating a displacement matrix. 

 

3.2 Ex vivo experiments 
 

Six iliopsoas porcine muscles were excised from three healthy domestic pigs (Sus scrofa) with an 

age of 3-4 months and a weight of 23 to 42 kg. In accordance with the national and European laws on 

animal protection, no approval for the study was needed, since the muscles were harvested after 

sacrifice in a pig involved for scientific purposes in another protocol approved by the local Ethical 

Committee and authorized by French authorities (APAFIS #22589-20190726115576) at the IHU 

Strasbourg. Each iliopsoas muscle from the same pig was sampled into different pieces: two longitudinal 

(parallel) and two to four perpendicular (transverse) to the fibers. Each sample has a similar rectangular 
shape (5x1 cm2) (Fig. 2). Ex vivo muscles were fixed to the stretching machine device (Instron 5944, 

Norwood, MA, USA) on the two ends by the system of jaws. The tests were carried out at room 

temperature, measured between 22°C and 25°C throughout, with regular hydration of samples on the 

tensile setup with physiological solution using a pipette.  Three acoustoelastic configs were set up to 

perform experiments. Figure 2 shows a schematic illustration of sample extraction in the 3 configurations 

studied here, as well as the positioning of the samples on the traction machine. 

 

 
 

Figure 2: (A) Example of porcine iliopsoas muscle with schematic diagram of extracted samples depending on 
the orientation of the muscular fibers. (B) Illustrative diagram of the three configurations tested, according to sample 
fiber orientation, on the tensile machine coupled to the ultrasound transducer array 

 

For the config #3, the longitudinal samples were used. In that case the muscle fibers were aligned 
with the main axis of the traction device. The parallel Young’s modulus (E//) was calculated by using the 

Hooke’s law from the slope of the experimental stress-strain curve using a traction device. Stepwise 

stretches from 0 to 12% nominal strain were induced then by 1% steps. At each 1% strain step, the 

tensile test was carried out. For configs #5 and #7, the transverse samples were used. The stretching 

stress applied, and the shear modulus measured are thus perpendicular to the fibers and the US 

measurements parallel or perpendicular to fibers (depending on the configuration) were performed. 
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From the given stiffness maps in the linear elastic regime at each measurement, an averaged 

stiffness of a defined ROI was calculated. The shear wave speed curve (given by the mechanical device) 

was then plotted as a function of the nominal stress s (kPa) (stretching force F measured but the force 

load of the tensile machine divided by the initial cross section of the sample) and the slope of this 

relationship was calculated.  

 
3.3 In vivo experiments 
 

Three healthy participants (1 woman, 2 men; age 26 ± 7 years; height 174 ± 17 cm; weight 63 ± 
17 kg), with no self-reported history of upper limb neuromuscular and musculoskeletal disorders, 

participated in this study. Prior to testing, written informed consent was obtained from all participants. 

The study was approved by the local Institutional Ethics Review Board (CERNI, University of Nantes, 

France IRB #IORG0011023). 

 

A single experimental session was performed. Ultrasound scans of the mid-portion of the biceps 

brachii (i.e., long head) were obtained from the right upper limb of each participant under passive 
conditions in several elbow postures. Participants were seated in a Con-Trex MJ isokinetic 

dynamometer (CMV AG, Dubendorf, Switzerland) chair, secured at the trunk with the shoulder 

approximately in the horizontal plane (i.e., abducted at 90°). The forearm and wrist were positioned in 

pronation and neutral flexion-extension positions respectively. The medial epicondyle of the humerus 

was aligned with the axis of rotation of the dynamometer (Fig. 3A). The dynamometer was used to 

perform passive elbow rotations and to measure the elbow angle and joint passive torque. Surface 

electromyography (sEMG) electrodes (Zerowire, Cometa, Italy) were placed on the muscle belly of the 

biceps brachii and triceps brachii muscles. EMG was recorded to ensure that muscles remained passive 
throughout experimental session (specifically, ultrasound scans). sEMG and mechanical data were 

sampled at 5 kHz using a Vicon Nexus software (version 1.8.5, Oxford Metrics Ltd., UK). EMG signals 

were amplified and digitized (6 - 400 Hz bandwidth). 
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Figure 2: A) In vivo experimental setup for the measurement in human biceps brachii muscle. The yellow part 
represents the stretching direction from slack angle to 180° extension. B) B-mode image of biceps brachii in which 
the ultrasound transducer is aligned parallel to the direction of the muscle fibers enabling the shear modulus 
measurements for the config #3. C) B-mode image of biceps brachii in which the ultrasound transducer is aligned 
perpendicular to the direction of the muscle fibers enabling the shear modulus measurements for the config #9. D) 
Apparent shear modulus measured using ultrasound shear wave elastography, as a function of stress for volunteer 
#3. Outcomes are depicted the tested configurations in vivo. The stress was estimated from the product between 
the Young’s modulus parallel to the muscle fibers (measured using the steered pushing beams method) and the 
strain (quantified from cross-correlation algorithm performed in B-mode frames captured at various elbow 
extensions). The slopes were used to calculate in vivo X and Y parameters. 

 

Prior to the ultrasound assessments, five passive elbow rotations were performed at 5°.s-1 to pre-

condition the neuromusculoskeletal structures acting on the elbow joint (52). Then, the testing session 

was divided in two steps. 

 

First, we experimentally measured the slack angle of the biceps brachii as a surrogate measure of 
its slack length (53). The slack angle was defined as the joint angle under zero load (54) which 

corresponds to the onset of muscle passive tension during a passive stretching. The biceps brachii 

passive tension was estimated by ultrasound shear wave elastography during a passive elbow extension 

performed at 2°.s-1, from 90° flexion to maximal extension (~180°). Elbow extension axially loads (i.e., 

stretches) the biceps brachii muscle. The ultrasound transducer was carefully aligned parallel to the 

muscle fibres with minimal tissue compression using a custom-made probe holder. The muscle shear 

modulus was recorded at 1 Hz using an Aixplorer ultrasound scanner (version 6.1, Hologic-Supersonic 

Imagine, Aix-en-Provence, France) coupled with a linear transducer (SL15-4, 7.5 MHz central 
frequency, 256 elements, Hologic-Supersonic Imagine, Aix en Provence, France). Following this muscle 
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loading cycle, the recorded shear wave elastography clip was exported in a DICOM file format. Using 

custom-made MATLAB scripts, a region of interest (ROI) was first defined on the first map as the largest 

muscle area. Then, this ROI was manually tracked frame-by-frame. Each frame was inspected for 

artefacts (i.e., saturation) and signal void areas, and the ROI was manually adjusted to be sure that 
artefacts were not included in the averaged shear modulus. The shear modulus data extracted from the 

ROI were then averaged, and this value was used for analysis. An analogic trigger signal originating 

from the Aixplorer ultrasound scanner at each elastography measurement allowed to synchronize the 

biceps brachii shear modulus data with elbow angle data. Then, the slack angle was visually determined 

from the raw shear modulus-elbow angle relationship (55) and this value was used for the following step. 

 

Second, SWE data were acquired using a Mach30 ultrasound scanner (Hologic-Supersonic Imagine, 

Aix-en-Provence, France) and a linear transducer (SL18-5, 7.5 MHz central frequency, 256 elements, 
Hologic-Supersonic Imagine, Aix en Provence, France) driven by a custom sequences of steered 

pushing beams (49). Both ultrasound scanners, Aixplorer and Mach30, are commercialized by the same 

manufacturer, utilize the same elastography technology and operational sequences. However, scanner 

the Aixplorer possesses the essential elastography trigger-out capability required for estimating the 

slack angle. The transducer was placed in the same location as in the previous step, using a custom-

made holder to ensure a proper alignment with the main axis muscle fibres throughout all scans. Then, 

ultrasound data were acquired at various elbow angles. Assessments were conducted every 5° 

increments, starting at the slack angle (previously established in step 1), and continuing until 45° of 
elbow extension. After each ultrasound acquisition, the elbow angle was passively moved to the 

following increment elbow angle. Ultrasound transducer was then rotated 90° in respect to the muscle 

fibres and ultrasound acquisitions were repeated for each elbow angle (56). Real-time transducer 

rotation angle was measured by using an optical measurement system (NDI Polaris Vicra, Northern 

Digital Inc., Waterloo, ON, Canada) and retroreflective markers attached to the transducer.  

 

Finally, two maximal voluntary isometric elbow flexion and extension were performed with the elbow in 
a neutral position (90°) to normalize the EMG signals. There was a 1-min rest interval between each 

maximal effort trial. For both steps 1 and 2, trials in which any increase in EMG activity was visually 

observed were immediately discarded and repeated to ensure passive conditions were maintained 

throughout data collection. In addition, trials that exhibited EMG activity greater than 1% of maximal 

voluntary contraction during post-processing were discarded due to the potential effects of active muscle 

stiffness on measurements. 

 

4. Results 
 
4.1 Ex vivo experiments 
 

The very first results lie in the ex vivo quantification of the non-linear coefficients, a necessary 
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preliminary part the understanding of the in vivo results presented below. To do this, by an original 

coupling, the mechanical curves in traction are acquired simultaneously with the measurements by 

ultrasound elastography (Fig. 4A). On Fig. 4B is presented a typical stress-strain relationship for a 

porcine skeletal muscle (Iliopsoas) samples (N = 6) where the fibers were oriented in 3 different 
configurations: (1) config #3: fibers and ultrasound probe parallel to the main axis of the mechanical 

device (Fig. 1A); (2) config #5: fibers perpendicular and ultrasound probe parallel to the main axis of the 

mechanical device (Fig. 1B); (3) config #7: fibers and ultrasound probe perpendicular to the main axis 

of the mechanical device (Fig. 1C). The change of slope of the stress-strain relationship allowed to 

define the linear elastic regime and hyperelastic regime and was defined at 8% (Fig. 4B). For each step, 

the slope and the nominal stress values were collected as well as the shear wave speed. Shear wave 

speed was quantified by using an ultrasound elastography sequence (36). This ultrasound technique 

allows to investigate the change in the stiffness map as a function of the applied stress (Fig. 4D). 
 

 
 

Figure 4: A) Experimental setup of the shear wave speed acquisition during mechanical testing. B) Typical stress-

strain relationship on one muscle for the three investigated configurations with the acoustoelasticity theory to 

quantified elastic nonlinear parameters. C) Shear wave speed maps of the muscle at different strain step (from 0 to 

8%). D) Apparent shear modulus as a function of the nominal stress (measured using the force load of the tensile 

machine) for the three configurations. Each quantified slope was used to recover the nonlinear elastic parameters. 

In table 2 are presented results for six fresh ex vivo muscles extracted from three pigs. The slopes of 

the relationship of the apparent shear modulus (shear modulus at each stress step µapp(σ) = r.Vs2(σ)) 

as a function of the stress evolved between (0.27 ± 0.06 and 3.71 ± 0.22) as well as the corresponding 

coefficient of determination R². The Young’s moduli extracted from the mechanical testing E// and Eꓕ are 

given in kPa as well as the shear moduli µ// and µꓕ and quantified by shear wave elastography at 0 

stress. By using the acoustoelasticity theory described above and equation 8, 9 and 10 the nonlinear 

elastic moduli A, H, and K are quantified in kPa. 
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 PIG #1 PIG #2 PIG #3 

 Left muscle Right muscle Left muscle Right muscle Left muscle Right muscle 

k3 0.27 ± 0.06 0.84 ± 0.03 0.78 ± 0.03 0.79 ± 0.11 1.55 ± 0.32 1.24 ± 0.14 

k5 1.98 ± 0.58 2.80 ± 0.44 1.13 ± 0.36 2.08 ± 0.24 0.95 ± 0.13 3.71 ± 0.22 

k7 2.42 ± 0.96 2.52 ± 0.55 0.93 ± 0.06 0.70 ± 0.03 1.51 ± 0.11 1.70 ± 0.07 

R2(k3) 0.62 0.73  0.62  0.82 0.93 0.77  

R2(k5) 0.82 0.70  0.77 0.84 0.76 0.92 

R2(k7) 0.81  0.78  0.75  0.60 0.89  0.83 

𝐸∥  

[kPa] 
27.39 ± 0.61 28.97 ± 1.68 31.58 ± 1.92 32.42 ± 2.21 31.95 ± 5.91 27.62 ± 5.42 

𝐸, 

[kPa] 
10.02 ± 1.24 9.82 ± 1.16 9.16 ± 1.23 9.15 ± 3.42 10.91 ± 2.13 13.02 ± 1.67 

𝜇∥ 

[kPa] 
19.90 ± 3.35 9.98 ± 1.07 7.35 ± 1.26 4.53 ± 0.46 8.16 ± 0.94 8.44 ± 0.76 

𝜇, 

[kPa] 
9.40 ± 1.60 7.37 ± 1.86 4.17 ± 0.90 3.40 ± 0.43 4.37 ± 0.48 3.87 ± 0.39 

A 

[kPa] 
-313.85 ± 99.14 -288.73 ± 93.9 -113.47 ± 35.69 -112.64 ± 21.82 -127.91 ± 24.36 -198.78 ± 28.65 

K 

[kPa] 
-31.23 ± 11.38 -52.72 ± 0.64 -46.1 ± 5.87 -31.69 ± 2.37 -77.6 ± 20.04 -33.75 ± 14.56 

H 

[kPa] 
128.82 ± 63.99 137.98 ± 41.9 30.13 ± 3.34 1.37 ± 8.9 48.62 ± 0.76 34.01 ± 10.69 

 
Table 2: Results obtained for 6 muscles extracted from 3 pigs. Slopes k3,5,7 of the shear wave speed as a function 

of the stress. Young’s moduli // and ^ quantified by mechanical testing. Shear moduli // and ^  quantified by shear 

wave elastography at 0 stress. Resulting nonlinear elastic parameters, A, H, K. 

 

4.2 In vivo biceps brachii experiments 
 

In vivo the easiest configurations to quantify the nonlinear parameters are config #3 (Fig. 1A) and #9 

(Fig. 1D). The shear wave speed was quantified within 3 healthy volunteers on biceps braachii (Fig. 3A). 

To produce the stress the arm of the volunteers was placed in an ergometer to control le angle of the 
elbow. The arm was extended from 90° to ~180° (from rest to full extension of the arm). At rest the 

Young’s modulus parallel to fibers as well as both shear moduli were measured. For each step the shear 

wave speed was measured parallel and perpendicular to fibers as well as the strain induced in the 

muscle due to the extension of the arm (Fig. 3B). Then as already proposed in (37), since the Young’s 
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modulus is known, the stress was retrieved for each step by applying the Hooke’s law. Results are 

presented in table 3, the slopes of the relationship of the apparent shear modulus as a function of the 

stress evolved between (0.02 ± 0.01 and 0.49 ± 0.11) as well as the corresponding coefficient of 

determination R². The Young’s moduli E// in kPa extracted from the dedicated ultrasound sequence 

proposed by Ngo et al. (49) as well as the shear moduli µ// and µꓕ and quantified by shear wave 

elastography at 0 stress. By using the acoustoelasticity theory described above and equation 13 and 14 

a combination X and Y, of the nonlinear elastic moduli A, H, and K is quantified in kPa. 

 

Volunteer #1 #2 #3 

E// 

(kPa) 
20.53 ± 1.27 23.20 ± 1.35 24.25 ± 3.03 

µ// 

(kPa) 
5.13 ± 1.21 5.77 ± 0.92 4.27 ± 0.45 

µꓕ 

(kPa) 
1.60 ± 0.27 2.12 ± 0.31 2.41 ± 0.87 

k3 0.05 ± 0.03 0.49 ± 0.11 0.17 ± 0.04 

k9 0.03 ± 0.01 0.03 ± 0.02 0.02 ± 0.01 

R2(k3) 0.68 0.96 0.95 

R2(k9) 0.77 0.57 0.88 

X 

(kPa) 
- 25.01 ± 2.06 -38.19 ± 4.43 -30.23 ± 2.82 

Y 

(kPa) 
-4.22 ± 1.11 -5.57 ± 1.70 -6.75 ± 3.07 

 
Table 3: Second order elastic parameters and nonlinear elastic parameters of the biceps brachii for 3 volunteers 

 

Discussion 
 

In this study we demonstrated, for the first time, the feasibility of assessing the nonlinear shear 

elasticity of (anisotropic) skeletal muscles through a combination of mechanical testing and ultrasound 

shear wave elastography. Prior to the application of this completely non-invasive approach in humans 

(in vivo biceps brachii muscle), we characterized the third-order nonlinear elastic properties in vitro 

(iliopsoas muscle). In addition, this allowed us to validate the acoustoelasticity theoretical framework for 
skeletal muscles. The successful assessment of these nonlinear properties represents a promising step 

towards the noninvasive quantification of mechanical forces or stress in living organisms. Furthermore, 
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our comprehensive approach opens numerous potential applications in both research and clinical use, 

which can offer insights into better understanding and diagnosing muscle-related pathological processes 

and mechanobiology.  

 
For all in vitro experiments and for all muscle configurations, we obtained the slope of the apparent 

shear modulus μapp(σ) = r0.vs2(σ) as a function of the wave propagation direction were obtained for each 

applied stress. As expected by theory, and while operating under small strain levels (linear elastic 

behavior as investigated by the usual elastography methods), the shear wave speed evolved linearly 

with stress. Subsequently, by combining different configurations (#3, #5, and #7, corresponding to 

equations 3, 4, and 5, respectively) with the E// measurement obtained through mechanical tests, we 
successfully quantified the nonlinear parameters in vitro, validating the theory and enabling the first-ever 

measurement of these three independent nonlinear elastic parameters: A, K, and H. The reliability of 

the approach is also demonstrated by the fact that two muscles (left and right) extracted from the same 

animal show very similar values. It should be noted that, even in the presence of different elastic 

parameters between the left and right muscles of the same animal, which are quite likely intra-individual 

differences, the nonlinear elasticity parameters remain quite similar. Moreover, one can notice that even 

each parameter changes a lot across muscles they keep the same sign (as an example H varies from 
1.37 kPa to 137.98 kPa but is always positive). One can also notice that each parameter has the same 

order of magnitude across pigs, minus hundreds of kPa, minus tens of kPa and plus tens of kPa for A, 

K and H respectively. While our in vitro setting provides valuable insights, it is essential to acknowledge 

some limitations such as the conservation method after sampling. To improve reproducibility and reduce 

the margins of error of the results, a thermostatic bath regulated at 37°C could be used. This would not 

only have enabled the tests to be carried out at 37°C (instead of room temperature between 22°C and 

25°C), but also to maintain sample hydration. However, this option was not possible here due to the 

need to position the ultrasound probe close to the tested sample throughout the tensile test. Even if 
temperature has a significant effect on viscous properties in small deformations or hyperelastic 

properties in large deformations (as well as on the active properties of muscle tissue), we can reasonably 

estimate here that the influence of temperature on passive elastic properties in small deformations and 

on the results of this study remains limited. 

 

In addition, the process of sampling the longitudinal and transverse specimens for the tensile testing 

machine was carried manually. Enhancing the cutting technique to achieve a fully homogenous and 

regular shape could have further enhance the precision of the mechanical testing. Directly acquiring the 
forces at the traction machine could have further been useful. Although this data might have been 

redundant, it would have added further validation to our results. Moreover, due to the specified minimum 

and maximum dimensions required for the tensile machine, any configurations other than the three 

described here were not considered for ex vivo testing. Testing the remaining five elastodynamic 

configurations (42), which were not explored in our work, would provide further confirmation of the 

results. However, the in vitro experiments were conducted on a limited number of specimen samples to 
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minimize the number of sacrificed animals and comply with European ethical guidelines (the 3R rules: 

recycle, reuse, reduce). The validation of this approach could also be considered by other methods, 

such as numerical simulations or magnetic resonance elastography. Notably, these preliminary results 

demonstrate the possibility of quantifying nonlinear shear elasticity in anisotropic tissues such as 
skeletal muscle by coupling mechanical testing and shear wave elastography.  

 

Subsequently, for the very first time, we successfully estimated a combination of the nonlinear elastic 

parameters in vivo, which paves the way for a wide range of biomechanical and clinical applications. 

Notably, our investigation focused on a fusiform muscle model, the biceps brachii, utilizing ultrasound 

shear wave elastography to assess the shear modulus both parallel and perpendicular to the main 

direction of the muscle fibers (56). In this specific setting, we were limited to only two elastodynamic 

configurations (#3 and #9, eq. 3 and 6), during which we evaluated shear modulus and stress during 
axial stretching. The applied stress on the muscle resulted from a passive extension of the elbow without 

significant myoelectric activity, which corresponds to the best approach to control the applied stress in 

vivo. The stress was calculated based on the local muscle strain applied during two elbow angles during 

the passive stretching, which, when combined with Young's modulus measurement, allowed us to 

retrieve the stress through the Hooke's law (37). This allowed to obtain an estimation of localized – in 

the plane of the shear modulus measurements – and individual mechanical stress of the targeted 

muscle, as opposed to the traditional joint torque value provided by dynamometers. Importantly, knowing 

the nonlinear properties of muscle allows to understand the inherent stress in each muscle 
independently. 

 

Several limitations and potential areas for improvement warrant discussion, with one critical aspect 

being the need for estimating E//. This value can be readily quantified through the previously described 

in vitro tests. One viable in vivo approach to quantify E// involves the utilization of a dedicated ultrasound 

sequence under conditions of zero stress (49). This approach is useful since it allows also to investigates 

Young’s modulus in pinnated muscle but remains complicated to interpret during contraction. Moreover, 
there are some limitations in the assumed characteristics of muscle tissue mechanics that have to be 

noted, with the assumption of uniaxial fiber alignment resulting in transverse isotropy, even though this 

is commonly assumed for this type of muscle, as well as tissue quasi-incompressibility. Added to this is 

the difficulty of accessing the stress exerted on muscle tissue, unlike ex vivo testing, and of overcoming 

this by reconstructing nonlinear properties from force measurements. The same shear wave 

elastography sequences were employed in both human and ex vivo tests, making it unlikely that they 

contributed significantly to the observed differences between the two types of tests. These disparities 

are more likely attributed to variations in the methods used to estimate the mechanical stress. In the ex 

vivo measurements, stress was directly measured from mechanical testing, while in the in vivo tests, it 

was indirectly estimated as the product of E// (Young’s modulus, derived from the steered pushing beams 

method) and ε// (strain). In the latter case, strain was computed using a cross-correlation algorithm 

applied across multiple elbow angles B-mode images reflecting muscle stretching. These differences in 
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stress estimation methods could potentially result in alterations to the slopes of the experimental stress-

shear modulus curves, consequently affecting the calculated X and Y values. Moreover, viscoelastic 

stress relaxation could have affected shear modulus used in the stress-shear modulus relationships, 

from where the slopes were quantified. However, all ultrasound measurements were performed at small 
deformation levels which may have only a minimal effect on the shear modulus (57). At last the large 

standard deviation of the nonlinear parameters A, H and K can come from the cumulative errors made 

on each parameter estimated (i.e. shear wave speed, Young’s modulus estimated by ultrasound, stress 

and strain calculation). This would be improved in future development. 

Despite these assumptions, the values and variations obtained in vivo are in good agreement with 

the behavior expected by our theory and already observed ex vivo, confirming the reliability of the values 

obtained despite the absence of other existing in vivo methods that could serve as a comparison or 

validation reference. 
 

 

Conclusion 
 

Taken together, our work provides a promising proof of concept for accurate and robust noninvasive 

nonlinear characterization of skeletal muscles in vivo, while introducing a novel innovative approach for 

quantifying localized mechanical forces in living tissues. This groundbreaking methodology holds the 

potential to revolutionize diagnostic and monitoring applications not only in pathological or post-
traumatic skeletal muscles but also in other biological soft organs characterized by fiber reinforcement 

along a clearly identified main direction. By unlocking new avenues for noninvasive mechanical stress 

assessment, our research may pave the way for advancements in biomechanics and facilitate a deeper 

understanding of tissue mechanics and mechanobiology in living organisms. 
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C. DISCUSSIONS COMPLEMENTAIRES DE L’ARTICLE 

I. Protocole expérimental ex vivo 

Les coefficients non linéaires calculés ex vivo présentent généralement un ordre de 

grandeur similaire. Cependant, une certaine variabilité dans leurs mesures a été 

observée, ce qui est probablement attribuable à des limites dans le protocole.  

La première limite concerne le découpage des échantillons. Pour réaliser la traction 

des échantillons sous une forme de tube triangulaire avec une section constante, nous 

avons découpé manuellement des muscles iliopsoas entiers prélevés des cochons à 

l'aide d'outils chirurgicaux. Cependant, cette méthode manuelle ne garantit pas la 

section constante des échantillons. En outre, la dimension des muscles varie parmi 

les trois spéciments selon leurs tailles et poids (43 kg, 23kg et 42 kg). Pour les petits 

muscles, il est difficile de découper des échantillons de forme et de dimension 

adéquates et uniformes pour la traction. Enfin, comme le muscle est loin d’être 

homogène, afin de mesurer de manière fiable ses propriétés mécaniques dans les 

deux directions par rapport aux fibres, il est essentiel d'extraire des échantillons les 

plus proches possibles les uns des autres pour chaque muscle. Cela rend le 

découpage complexe et chronophage. 

 

Figure 1 Prélèvement d'un ilio-psoas à partir d'un cochon 

La deuxième limite concerne l'état des échantillons perpendiculaires aux fibres. Les 

fibres ne sont pas solidement attachées les unes aux autres, sans liens aux tendons 

ou aux aponévroses. Comme ces structures sont retirées lors de la découpe, les 

échantillons perpendiculaires sont très fragiles, et la cohésion entre les fibres n'est pas 
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uniforme sur toute la longueur de l'échantillon. En conséquence, en raison de la petite 

taille des échantillons, la contrainte appliquée lors des tractions n'est pas 

uniformément répartie sur l'échantillon. Nous avons donc remarqué que dans les 

configurations où les échantillons sont coupés perpendiculairement aux fibres, la carte 

de rigidité présente des erreurs plus significatives. 

a/  b/  

Figure 2 a/ Le système de serrage avec les mors rectangulaires  b/ La carte de rigidité SSI d’un échantillon mesurée 

lors d’un test de traction (configuration 7) 

La troisième limite concerne le système de fixation des échantillons de muscle lors des 

essais de traction. Lorsqu'un échantillon est étiré, le serrage aux extrémités par les 

mors métalliques de forme rectangulaire induit une tension sur le muscle. Cette tension 

se répartit de manière irrégulière le long des fibres pendant la traction, ce qui peut 

avoir un impact significatif sur la mesure des propriétés mécaniques. Pour résoudre 

ce problème, différentes solutions sont envisagées, telles que la préservation des 

structures non musculaires (tendons, os, etc.) aux extrémités des échantillons pour le 

serrage, l’application de résine sur les extrémités des échantillons pour le serrage, et 

la modification de la forme des mors. Cependant, l'impact de ce serrage sur nos 

expériences doit encore faire l'objet d'une étude plus détaillée pour évaluer son 

influence sur de petites déformations. 

La quatrième limite concerne la "longueur de jeu" (slack length), qui correspond à la 

longueur à partir de laquelle le tissu développe une résistance à son propre étirement. 

C'est le point de référence pour nos mesures de rigidité en fonction de la déformation. 

Cependant, nos conditions expérimentales ne nous permettent pas de calibrer 

individuellement ce point pour chaque échantillon avant les mesures. Une solution à 

ce problème consiste à exclure les premiers points de mesure afin de garantir une 

relation linéaire entre le module de cisaillement et la déformation. Néanmoins, cette 
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méthode réduit le nombre de points disponibles pour la régression linéaire, 

compromettant ainsi la fiabilité des calculs des coefficients non linéaires. 

 

II. Protocole expérimental in vivo 

Le protocole de la quantification des coefficients non linéaires in vivo est en cours de 

développement. À ce stade, nous avons identifié certaines difficultés sur lesquelles 

nous travaillons activement. 

La première difficulté réside dans l'absence d'une configuration expérimentale 

permettant de mesurer les trois coefficients non linéaires correspondant à ceux 

obtenus par le protocole ex vivo. Cela est dû à l'impossibilité d’appliquer une traction 

à travers les fibres (comme dans la configuration 7) et de positionner la sonde 

d'échographie dans l’axe des fibres (comme dans la configuration 5). Actuellement, 

nous travaillons à développer des approches alternatives pour surmonter cette 

limitation. 

   

Figure 3 Configuration 7 et 5 entre une sonde d'échographie linéaire et un milieu transverse isotrope (Bied and 

Gennisson, 2021b) 

Nous sommes en train de concevoir un nouveau montage pour réaliser une 

compression à travers des fibres (comme dans la configuration 1). L’équation élasto-

dynamique correspondante à cette configuration, avec celles correspondantes aux 

configurations 3 et 9, nous permettra de calculer les trois coefficients non linéaires et 

les comparer avec les valeurs ex vivo.  
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Figure 4 Configuration 1 entre une sonde d'échographie linéaire et un milieu transverse isotrope (Bied and 

Gennisson, 2021b) 

La deuxième difficulté réside dans le calcul de la déformation à partir des calculs de 

corrélation croisée d'images B-mode entre deux mesures. Lorsque la contrainte est 

appliquée par une traction, comme dans le cas du biceps brachial, nous rencontrons 

des problèmes liés à l'absence d'un système de fixation de la sonde, ce qui entraîne 

une instabilité lors de l'acquisition des images. Par conséquent, la qualité des images 

B-mode ne permet pas une visualisation suffisante des fibres musculaires, ce qui rend 

difficile le calcul précis de leur allongement par notre algorithme de corrélation croisée. 

Nous travaillons sur des solutions pour améliorer la stabilité de la sonde et obtenir des 

images B-mode de meilleure qualité. 
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Chapitre 6 

 

Conclusions générales et perspectives 
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Dans cette thèse, nous avons développé et appliqué une nouvelle méthode de 

quantification d’anisotropie élastique musculaire. Cette méthode a mené à plusieurs 

études in vivo actuellement en cours, en particulier à l’université de Nantes. Ces 

études visent à mieux comprendre les comportements mécaniques des muscles 

liés à l’anisotropie. Ces connaissances nous permettront de caractériser en trois 

dimensions les muscles. 

L'élastographie par pushs en biais (SPB) est un outil prometteur pour la 

quantification de l'anisotropie musculaire. Des expériences in vitro, ex vivo et in vivo 

ont démontré qu’il est fiable et exploitable. Nous avons mené des études avec SPB 

sur différents muscles présentant différentes architectures, dans trois états 

d'activation musculaire : contraction, relaxation et étirement. Le facteur d’anisotropie 

intermédiaire (AF’ = µ// / χE.µ⊥) obtenu par cette méthode était différent dans ces 

trois conditions. En général, le facteur d'anisotropie d'un muscle au repos est plus 

faible que lors de l'étirement ou de la contraction, et il augmente avec l'intensité de 

la force appliquée. Cela est cohérent avec les résultats des études précédentes qui 

mesurent le facteur d’anisotropie classique (AF = µ// / µ⊥) avec la méthode SSI 

(Gennisson et al., 2010). En conclusion, AF’ se positionne comme un biomarqueur 

potentiel pour la quantification de l'anisotropie musculaire. La mesure par SPB de 

AF’ est rapide et simple, ne nécessitant qu'une seule acquisition sans rotation de la 

sonde, contrairement à la méthode SSI classique. L'alignement de la sonde avec 

l'axe des fibres peut être facilement contrôlé grâce à la visualisation des fibres par 

l'image B-mode, améliorant ainsi la fiabilité de la mesure.  

Étant toujours en phase de développement, SPB nécessite encore des 

améliorations. Au cours des premières études in vivo, nous avons identifié plusieurs 

points à améliorer. Ces améliorations peuvent être divisées en deux volets : la partie 

technique et le traitement des données. La partie technique concerne l'optimisation 

de la séquence SPB et son implémentation sur une sonde échographique mieux 

adaptée. Quant au traitement des données, nous visons à prendre en compte les 

défauts techniques pour garantir des résultats fiables. L'analyse des bruits dans le 

milieu, utilisée pour rechercher des méthodes de filtrage de signal adaptées, 

améliorera également la qualité des mesures. 
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Des études sur les blessures musculaires ont été initiées en utilisant SPB. Nous 

avons effectué des mesures sur deux muscles de la jambe (le muscle droit fémoral 

et le muscle vaste médial) au repos chez un sujet sain, ainsi qu'après une blessure. 

Malgré certaines difficultés liées à l’inhomogénéité du milieu et les limites actuelles 

de la méthode, nous avons observé des changements non seulement dans la 

rigidité, mais également dans le facteur d'anisotropie (AF'). En raison des retards 

du projet, ces études sur les blessures musculaires sont encore à un stade 

préliminaire. Elles portent sur divers muscles et impliquent un grand nombre de 

sujets, dans le but d'identifier le biomarqueur pertinent pour les blessures 

musculaires. En intégrant les suggestions d'amélioration discutées précédemment, 

il est indéniable que ces études avanceront rapidement. 

Les études sur les myopathies ont aussi débuté. Étant donné que la séquence SPB 

fonctionne de manière satisfaisante sur des muscles de taille adéquate au repos, 

nous pouvons espérer une bonne progression des études des myopathies et de 

l'identification d'indicateurs de la maladie. Cependant, un obstacle prévisible dans 

ces études est la désorganisation des fibres à cause de la dégénérescence 

musculaire. Cela peut poser des problèmes majeurs lors du traitement des données 

qui repose sur l'orientation des fibres. 

L’anisotropie joue aussi un rôle important dans la quantification de la non linéarité 

musculaire. La mesure des coefficients non linéaires contribuera à approfondir notre 

compréhension du comportement élastique non linéaire des muscles et pourrait 

fournir de nouveaux biomarqueurs cliniques pour les problèmes musculo-

squelettiques. De plus, en établissant une relation linéaire entre le module de 

cisaillement et la contrainte, nous pourrions estimer la contrainte locale des 

muscles. Cette approche ouvrirait la voie au développement de modèles musculo-

squelettiques. Ces modèles, associées à l’élastographie et aux équations d’élasto-

dynamiques, permettraient de déterminer la force individuelle de chaque muscle. 

Les coefficients non linéaires et les facteurs d’anisotropie sont donc des 

informations précieuses pour caractériser les muscles. Grâce à ses informations, 

de plus en plus d’outils d’imagerie seront développés pour évaluer les 

comportements musculaires dans le cadre des pathologies tel que les myopathies 
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ou les blessures, et plus largement du vieillissement ou du suivi de performance 

sportive. Ce travail contribuera à la connaissance générale de la biomécanique 

musculaire pour de nombreuses applications et dans de nombreux domaines tel 

que la santé, le sport, la sécurité du travail, et bien d’autres. 
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ANNEXE 1 : VITESSE DE PHASE ET VITESSE DE GROUPE DES ONDES 

 

 
Figure 1 Vitesse de groupe et vitesse de phase 

 (Relation between Phase Velocity and Group Velocity for De Broglie Waves, n.d.) 

 

En élastographie avec la méthode SSI, les pushs qui sont créés par des forces de 

radiation acoustique gérèrent une onde de cisaillement à large bande. Cette onde est 

constituée de plusieurs ondes sinusoïdales qui se propagent ensemble. La superposi-

tion résultante des ondes entraîne une onde "enveloppe" ainsi qu'une onde "porteuse" 

qui se trouve à l'intérieur de l'enveloppe.  

La vitesse de groupe le paquet de signal qui peut s’écrire comme suit : 

𝑢(𝑥, 𝑡) = 	
1
2𝜋

, 𝐴(𝑘)𝑒0(12345)
6¥

3¥
𝑑𝑘 

Où k est le nombre d’onde et A(k) est la densité d’amplitude du paquet d’onde  

Dans un milieu non dispersif, l’onde se propage sans déformation avec une vitesse 

indépendante de la fréquence. Le déphasage dû à un parcours x0 est proportionnel à 

la fréquence. Le temps de parcours du groupe d’onde est aussi indépendant de la 

fréquence. En revanche, dans un milieu dispersif, la fréquence porteuse f0 devient 

grande devant la fréquence du signal. La densité d’amplitude du paquet d’onde devient 

donc petite sauf dans les voisinages du nombre d’onde k0 = w0/c(w0) avec w0 est la 
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pulsation de l’onde porteuse de signal. En prenant en compte la relation de dispersion 

autour de k0, le paquet d’onde devient :  

𝑢(𝑥, 𝑡) = 	 8
9:
𝑒0[1(4<)34<=>]2 ∫ 𝐴(𝑘)𝑒304(53=>2)6¥

3¥ 𝑑𝑘  

Où cg= A1
A4

 

Posant  u(x, 0) = 	 8
9E ∫ A(k)e3IJK6

3 dk = 𝑓(𝑥)  et W0 =w(k0) - k0cg, nous arrivons donc à  

𝑢(𝑥, 𝑡) = 	 𝑒0W<2f(x −	𝑐Qt)  

Selon cette expression, pendant un temps t, le groupe d’onde se déplace d’une dis-

tance x = cgt. Dans un milieu dispersif, le paquet d’onde centré autour du nombre 

d’onde k0 se propage donc à la vitesse :  cg = A1
A4<

. Cette vitesse est aussi appelée 

vitesse de groupe (Royer, Daniel; Dieulesaint Eugène, 1996). 
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ANNEXE 2 : DIRECTION DE PROPAGATION ET CALCUL DU GRADIENT 
DU TEMPS DE VOL 

 

L’équation (7) de chapitre 4 a été écrite pour la vitesse de phase des ondes de cisail-

lement en mode vertical (SV) : 

𝜌𝑣UV9 = µ// + (cZ. µ^ −	µ//)sin
9(2a) (1) 

Dans cette équation, a est l’angle entre la propagation de l’onde de cisaillement et 

l’axe des fibres (l’axe de symétrie du milieu). Cependant, pour un point source, la vi-

tesse de groupe et la vitesse de phase se distinguent non seulement en amplitude 

mais aussi en direction (Wang et al., 2013).  

 

Figure 2 Un front d’onde non-plan avec la vitesse de phase vr (fr) et vitesse de groupe vw (fw) (Wang et al., 2013) 

 

Dans notre cas, l’onde de cisaillement est créée par l’interférence de plusieurs points 

focalisés de la force acoustique. Le front d’onde créé peut être considéré comme plan. 

L’onde de cisaillement générée est donc une onde quasi-plane. 

a/   b/  

Figure 3 Le front des pushs à a/ 0° et b/ 20° où le plan d'imagerie a été retourné de -20° pour que le push soit 
vertical pour les calculs de temps de vol (la profondeur et la distance latérale se rapportent au repère incliné) 
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La vitesse de groupe est calculée par l’équation (9) dans chapitre 4 : 

 𝑉Q9`j(a)a = 𝑣9(a) +	𝜇//
Ac6d0ec(fa)
86A.d0ec(9a)

 (2) 

Dans le cas d'une onde plane, la vitesse de propagation et la vitesse de groupe ont la 

même direction de référence. L'équation (1) utilise l'angle a, qui représente l'angle 

entre la propagation et l'axe de symétrie du milieu. Il est donc nécessaire de démontrer 

que notre vitesse de groupe est calculée à l’aide des temps de vol dans la même 

direction que a, soit j(a) = 	a. 

Pour ce faire, nous avons calculé les gradients en utilisant le temps de vol des dépla-

cements axiaux des particules, ce qui nous permet également d'estimer la vitesse de 

groupe. Afin d'éviter tout artefact indésirable, les acquisitions ont été réalisées sur un 

fantôme. Les résultats ont révélé que, dans la zone d'intérêt de nos analyses, les gra-

dients de temps sont principalement alignés avec la direction de cisaillement générée 

par le push, qu'elle soit inclinée ou non. C’est la direction selon laquelle nous devons 

calculer la vitesse de phase ou a. 

 

a/  
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b/  

Figure 4 Gradient des temps de vol de : a/ Push à 0° b/ Push à 20°dans un fantôme transverse isotrope 

 

En résumé, nos calculs de gradients basés sur le temps de vol des déplacements 

axiaux des particules confirment que la vitesse de groupe peut être estimée en utilisant 

la même direction que celle définie par l'angle a. En considérant j(a) = 	a, l’équation 

(2) devient donc : 

𝜌𝑉Q9(a) = 𝑣9(a) +	𝜇//
Ac6d0ec(fa)
86A.d0ec(9a)

  

C’est par cette équation que nous avons ajusté les vitesses de groupe mesurées par 

la séquence SBP dans notre méthode de push en biais. 
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ANNEXE 3 : POSITIONNEMENT DES PUSHS 

 

Étant donné la forte dispersion de l'onde de cisaillement dans la direction latérale, nous 

avons limité l'acquisition des images de propagation sur une distance de 25,6 mm, ce 

qui correspond à la mi-longueur de la sonde ultrasonore linéaire utilisée (SL 18-5, 7,5 

MHz, 256 éléments, 51,2 mm de longueur). La fenêtre d'imagerie comprend 128 élé-

ments (en émission) situés au centre de la sonde, entre les éléments à 12,8 et à 38.4 

mm sur la sonde.  

Les pushs sont centrés entre 12mm et 15,1 mm sur de la sonde, soit autour de la 

position de début (à gauche) du plan d'imagerie. 

 

 

Figure 5 Emplacement des pushs et des plans d'imagerie de la séquence SPB 

 

Les différents pushs doivent être réalisés à la même distance de la région d’intérêt 

(ROI). Il est important que cette distance ne soit pas trop petite afin d'éviter la zone de 

champ proche du push, tout en étant suffisamment proche pour garantir un signal adé-

quat. Il faut aussi noter que les plans d’imagerie, étant toujours tournés pour s’aligner 
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avec les pushs, ont un point de rotation fixé (O) pour tous les pushs. Ceci nous em-

pêche de réaliser les pushs négatifs (comme celle de -20° dans le schéma) car une 

grande partie de la propagation de cisaillement serait hors du plan de reconstruction. 

Des changements de point de rotation des plans d’imagerie vont permettre d’améliorer 

l’acquisition.  

Lors d’un push à un angle positif, par exemple 20°, la loi de délais est appliquée sur 

les éléments situés entre 0 et 24 mm, soit une demi-ouverture a = 12 mm. Il faut noter 

que le push est apodisé avec un F# fixé à 1,75. C’est-à-dire :  

F# = 2a/z = 1,75 où z est la profondeur de la tâche focale.  

Par conséquent la valeur maximale de z est :  zmax= 2a / F# = 13,71 mm 

Cela signifie que lorsque nous appliquons un push à un angle de 20°, le dernier point 

focalisé du push atteint une profondeur maximale de 13,71 mm. Pour imager des struc-

tures plus profondes, nous pouvons soit réduire l’ouverture d’émission ou diminuer le 

F#. 
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ANNEXE 4 : REGIONS D’INTERET 

 

La région d’intérêt (ROI) est une région dans laquelle nous calculons la vitesse de 

cisaillement générée par chaque push. Comme mentionné dans la discussion, cette 

région doit être relativement constante pour tous les pushs, et assez large pour avoir 

une valeur représentative pour chaque angle de push.  

 

Figure 6 La sélection des ROIs sur trois images d'onde de cisaillement de pushs à 0°, 20°, -20° réalisées sur un 

fantôme 

 

La sélection des ROIs est seulement effectuée sur trois angles de push : 0°, 20° et -

20° sur la deuxième image du film de propagation (à 0,47 ms avec une PRF de 4300 

Hz). Les deux pushs à 20° et -20° sont les pushs à l'angle le plus élevé, qui  présentent 

également le plus faible rapport signal sur bruit. Lors de l'ajustement des données à 

l'équations de propagation d’onde, les vitesses de cisaillement calculées à partir de 

ces deux pushs peuvent être éliminés. Par conséquent, il est nécessaire de sélection-

ner une troisième ROI à 0°, qui correspond à au push présentant le meilleur signal car 

elle n'est pas inclinée. La sélection des ROIs se fait de manière à ce qu'elles soient 

relativement proches du push, mais pas dans sa zone de champ proche (la partie 

jaune des pushs dans la figure 5). De plus, les ROIs doivent être choisies de manière 

à minimiser les artefacts tout en restant aussi grandes que possible.  

Finalement, en prenant l'intersection des trois ROIs sélectionnées, nous obtenons une 

ROI pratiquement située au même emplacement par rapport au milieu pour toutes les 

pushs. Il est également important de noter que les ROIs sont sélectionnées dans un 

repère cartésien, représenté par des lignes pointillées blanches. Les lignes pointillées 

rouges représentent les ROIs pivotées pour s'aligner avec les pushs inclinés. Dans le 
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cas d'un push à 0°, ces deux lignes pointillées se superposent. Des ROIs non rectan-

gulaires permettraient d’augmenter la zone d’intersection mais le traitement actuel 

n’est pas adapté à de telles formes. 

 

 

Figure 7 La ROI sur des images d'onde de cisaillement de tous les pushs 

 
En résumé, la sélection des ROIs est réalisée en tenant compte à la fois de la proximité 

du push, de l'absence de champ proche et de la qualité du signal. Cela permet d'ob-

tenir des ROIs appropriées pour l'analyse ultérieure, avec un bon rapport signal sur 

bruit et une taille optimale. 
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