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La barrière hémato-encéphalique (BHE) est la principale
interface d’échanges entre le sang et le tissu cérébral. Elle reste
à ce jour un obstacle majeur pour la prise en charge thérapeu-
tique des pathologies neurologiques ou cancéreuses du système
nerveux central (SNC). En eet, plus de 95% des médicaments
ne parviennent pas ou très peu dans les tissus cérébraux ciblés
à cause de la BHE. Des approches permettant d’optimiser la
délivrance cérébrale de principes actifs doivent être mises au
point pour enrichir l’arsenal thérapeutique contre les patho-
logies du SNC.

Depuis 2001, l’utilisation des ultrasons, combinée à l’in-
jection de microbulles constitue une méthode non-invasive
permettant l’ouverture transitoire, locale et répétée de la BHE
sans dommage tissulaire. Cette technique requiert un contrôle
rigoureux de la dosimétrie ultrasonore in situ : les microbulles
doivent recevoir susamment d’intensité pour agir ecace-
ment (cavitation stable) sans pour autant osciller trop forte-
ment (cavitation inertielle) pour ne pas risquer d’imploser et
engendrer localement des eets néfastes. Cette dosimétrie est
rendue dicile par la présence de l’os crânien, très hétérogène
et diérent d’un individu à l’autre.

Il a été montré qu’il était possible de mesurer l’état des
oscillations des microbulles (cavitation) à partir des signaux
ultrasonores diusés par ces dernières. Ainsi, des bulles stables
renvoient uniquement les harmoniques de la fréquence d’émis-
sion, tandis que des bulles en cours d’implosion renvoient
un signal large bande caractérisé par une émission à toutes
les fréquences. Des algorithmes ont donc été construits an
d’adapter la pression d’émission des ultrasons en temps réel
selon les signaux rétro-diusé par les microbulles. Le présent
travail de thèse se focalise sur le contrôle de la cavitation
au travers d’algorithmes utilisant diérents indices, calculés à
partir des spectres des signaux de cavitation. Ces travaux ont

pu proter d’électroniques ultra-rapides (Field Programmable
Gate Array, FPGA) permettant d’accélérer drastiquement le
contrôle mis en place. La rétroaction est alors capable d’agir
sur l’amplitude des émissions à quelques kHz contre quelques
Hz seulement précédemment.

Dans un premier temps, un dispositif expérimental a été
construit an de placer un ux de microbulles à la focale d’un
transducteur thérapeutique ultrasonore. Ce dispositif in vitro
a permis d’enregistrer les signaux ultrasonores émis par les
microbulles en oscillations sous diérentes pressions acous-
tiques. L’ensemble des mesures a servi à optimiser le calcul
des indices qui caractérisent les diérents états de cavitation.

Suite à ces mesures en cuve, des mesures de cavitation
ont été réalisées lors d’expériences de perméabilisation de la
BHE in vivo. Ces résultats ont été comparés aux résultats in
vitro an de faire correspondre les diérents états de cavita-
tion avec les observations biologiques : présence ou absence de
la perméabilisation de la BHE ou de dommages vasculaires.

À partir de ces résultats un algorithme de régulation de
la cavitation exploitant la vitesse permise par les FPGA a été
construit. Son fonctionnement repose sur une augmentation
progressive de la pression acoustique lors de chaque tir ultra-
sonore avec un maintien de la pression juste en dessous du
seuil d’apparition de la cavitation inertielle. Cet algorithme a
pu être testé in vitro et in vivo.

Enn, dans une démarche translationnelle de mes tra-
vaux vers leur utilisation clinique, des mesures de cavitation
ex vivo ont eu lieu au travers d’un demi-crâne humain. Ces
mesures démontrent notre capacité à capter les indices néces-
saires au bon fonctionnement des algorithmes de contrôle de
la cavitation chez l’Homme dans des conditions où le signal
est dégradé par l’épaisseur importante d’os à franchir.

Title : Smart control of microbubble cavitation through the skull for the optimization of ultrasound therapy
Keywords : cavitation, blood-brain barrier, ultrasound, brain, skull, microbubbles

The blood-brain barrier (BBB) is the primary interface
for exchanges between blood and brain tissue. It remains a
major obstacle in the therapeutic management of neurologi-
cal or cancerous pathologies of the central nervous system
(CNS), as over 95% of drugs struggle to reach targeted brain
tissues due to the BBB. Approaches optimizing the cerebral
delivery of active compounds are crucial to enrich the thera-
peutic arsenal against CNS pathologies.

Since 2001, the use of ultrasound, combined with mi-
crobubble injection, has provided a non-invasive method for
transient, local, and repeated opening of the BBB without
tissue damage. This technique requires rigorous control of in
situ ultrasonic dosimetry : microbubbles need sucient inten-
sity for eective action (stable cavitation) without oscillating
too strongly (inertial cavitation) to avoid the risk of implosion
and local adverse eects. Dosimetry is challenging due to the
presence of the cranial bone, which is highly heterogeneous
and varies among individuals.

It has been demonstrated that measuring the oscilla-
tion state of microbubbles (cavitation) is possible with the
ultrasonic signals backscattered by them. Thus, stable mi-
crobubbles reect only harmonics of the emission frequency,
while imploding microbubbles reect a broaddeband signal
characterized by emission at all frequencies. Algorithms have
been developed to adjust the ultrasound emission pressure in
real-time based on the signals backscattered by microbubbles.
This thesis focuses on cavitation control through algorithms
using dierent indices calculated from cavitation signal spec-

tra. The work beneted from ultra-fast electronics,Field Pro-
grammable Gate Array, (FPGA) that drastically accelerated
the implemented control.

An experimental setup was initially constructed to place
a stream of microbubbles at the focus of a therapeutic ultra-
sound transducer. This in vitro device recorded ultrasonic si-
gnals backscattered by oscillating microbubbles under various
acoustic pressures. The measurements optimized the calcula-
tion of indices characterizing dierent cavitation states.

Following these tank measurements, cavitation measure-
ments were conducted during BBB permeabilization experi-
ments in vivo. These results were compared to in vitro re-
sults to correlate dierent cavitation states with biological
observations : presence or absence of BBB permeabilization
or vascular damage. Based on these results, a cavitation regu-
lation algorithm exploiting the speed provided by the FPGA
was constructed. It operates by progressively increasing the
acoustic pressure during each ultrasound pulse while maintai-
ning the pressure just below the inertial cavitation threshold.
This algorithm was tested in vitro and in vivo.

Finally, in a translational approach towards clinical ap-
plication, cavitation measurements were performed ex vivo
using a human half-skull. These measurements demonstrate
our ability to capture the necessary indices for the proper
functioning of cavitation control algorithms in humans under
conditions where the signal is degraded by the substantial
thickness of bone to penetrate.
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Chapitre 1

Contexte et problématique

Ce chapitre présente les aspects structurels et fonctionnels de la barrière hémato-encéphalique
(BHE), ainsi que les problématiques qui y sont rattachées en termes de possibilités thérapeutiques
dans les pathologies cérébrales. Les méthodes utilisées pour perméabiliser cette barrière seront abor-
dées, en détaillant particulièrement les thérapies ultrasonores utilisant les microbulles.
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CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

1.1 Généralités sur la barrière hémato-encéphalique et son implication
dans le traitement des pathologies cérébrales

1.1.1 Aspects fonctionnels et structurels de la barrière hémato-encéphalique

FIGURE 1.1 – Représentation en coupe d’un capillaire cérébral. Les cellules endothéliales cérébrales non
fenestrées sont liées par des jonctions serrées qui bloquent le passage para-cellulaire. Les péricytes s’as-
socient étroitement aux cellules endothéliales avec lesquelles ils partagent une lame basale commune.
Les prolongements membranaires des astrocytes enveloppent la lame basale endothéliale sur toute sa
surface. (Figure tirée de (ABBOTT 2013))

Le système nerveux central, correspondant à l’encéphale et à la moelle épinière, comporte diffé-
rentes populations cellulaires assurant les mécanismes de neurotransmission nécessaires aux fonc-
tions motrices, sensitives, sensorielles et cognitives. La neurotransmission, principalement médiée
par les neurones, repose sur la propagation de potentiels d’action le long des axones et la libération
de neuromédiateurs au niveau des terminaisons synaptiques. Ces phénomènes électro-chimiques
nécessitent à la fois l’apport d’oxygène et de nutriments aux tissus cérébraux, et le maintien constant
d’un équilibre hydro-électrolytique strict entre les milieux intra et extra-cellulaires (ABBOTT et al.
2010). Les capillaires sanguins cérébraux assurent cette double fonction grâce à une architecture
pariétale spécifique, différente de celle des vaisseaux périphériques. La perméabilité extrêmement
sélective des capillaires cérébraux est à l’origine de l’appellation "barrière hémato-encéphalique"
(BHE). Cette barrière correspond à un ensemble cellulaire complexe associé à la totalité des vais-
seaux intra-crâniens, dont les propriétés anatomiques et physico-chimiques permettent d’isoler le
tissu cérébral du compartiment sanguin (LEBOVITZ 1970 ; MCILWAIN 1968).

A l’échelle microscopique, la BHE est formée par l’association des cellules endothéliales bordant
la face luminale des parois vasculaires, ainsi que des péricytes et des prolongements astrocytaires sur
le versant abluminal.

Les cellules endothéliales cérébrales ont pour particularités d’être non fenestrées et étroitement
liées entre elles par des jonctions serrées. Ces jonctions associent des molécules membranaires (oc-
cludine, claudines et JAM pour "Jonction Associated Molecules") ainsi que des molécules cytoplas-
miques (Zonula Occludens et cinguline) permettant de connecter les cytosquelettes d’actine des cel-
lules endothéliales entre elles.
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CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

Cet endothélium continu est tapissé par une lame basale contenant des cellules mésenchyma-
teuses non différenciées, les péricytes, qui renforcent la continuité de la surface endothéliale et contri-
buent à la synthèse de la lame basale (ARMULIK et al. 2010; BELL et al. 2010 ; DANEMAN et al. 2010 ;
SENGILLO et al. 2013). Cette dernière est engainée sur toute sa surface abluminale par les prolonge-
ments membranaires des astrocytes, renforçant encore l’isolation et la sélectivité de l’interface entre
le sang et le tissu cérébral (cf figure 1.1). Cette organisation est également appelée "complexe neuro-
vasculaire".

FIGURE 1.2 – Représentation de la BHE pour un sujet sain et les différentes modifications introduites
par différentes pathologies réduisant à différents degrés ses capacités d’homéostasie. (Figure tirée de
(WEISS et al. 2009))

Il faut noter que certaines pathologies cérébrales peuvent avoir comme symptômes, un amoin-
drissement de la capacité protectrice de la BHE (SENGILLO et al. 2013 ; WEISS et al. 2009). Les diffé-
rents mécanismes permettant de protéger le SNC par la BHE peuvent être plus ou moins amoindris
selon les pathologies (cf figure 1.2). Ces perméabilisations ne sont malheureusement pas utilisables
pour le traitement car trop localisées, hétérogènes (Y. S. CHOI et al. 2015 ; AREVALO-PEREZ et al. 2015)
et ne permettant pas un passage de toutes les dimensions de molécules. Notamment dans le cas du
glioblastome, la BHE est perméabilisée à l’intérieur des tumeurs, toutefois c’est dans les frontières
avec les tissus sains que la perméabilisation est recherchée (LUO et al. 2020).
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CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

1.1.2 Les pathologies cérébrales et le blocage thérapeutique de la BHE

Troubles du SNC pouvant être traités par des
médicaments composés de petites molécules

Troubles du SNC largement réfrac-
taires à la thérapie par petites molécules

Maladie d’Alzheimer
Maladie de Parkinson
Maladie d’Huntington

Sclérose en plaque
Sclérose latérale amyotrophique

Dépression Neuro-SIDA
Schizophrénie Cancer cérébral (primaire ou métastases)

Douleur chronique Accident vasculaire cérébral
Épilepsie Traumatisme médullaire ou cérébral

Autisme
Trouble de stockage lysomal

Syndrome de l’X fragile
Ataxie héréditaire

Cécité d’origine centrale

TABLEAU 1.1 – Pathologies affectant le SNC possédant des traitements avec des médicaments composés
de molécules de faible masse moléculaire („ 100 Dalton) et pathologies du SNC réfractaire aux traite-
ments avec des molécules de faibles masses moléculaires. (Figure tirée de (PARDRIDGE 2005))

La composition et les propriétés de la BHE la rendent imperméable à l’écrasante majorité des mé-
dicaments actuellement mis sur le marché. L’endothélium cérébral possède des systèmes de trans-
port hautement spécifiques qui sont utilisables par un nombre restreint de molécules thérapeutiques,
telle que la L-Dopa dans le traitement de la maladie de Parkinson. La diffusion passive à travers la bar-
rière est possible pour certaines molécules lipophiles et de bas poids moléculaire (poids inférieur à
500 Da), avec un possible rejet de ces molécules dans le compartiment sanguin par les pompes d’ef-
flux (glycoprotéine P principalement) présentes à la surface des cellules endothéliales. Les molécules
hydrophiles et/ou de haut poids moléculaire, correspondant à la majorité des antibiotiques et chi-
miothérapies, n’ont pas la possibilité de traverser la BHE par diffusion ou transport actif (PARDRIDGE

2005). Bien qu’elle assure le maintien de l’homéostasie cérébrale, cette barrière complique donc
considérablement la prise en charge médicamenteuse des pathologies touchant le système nerveux
central toutes causes confondues.

À ce jour, peu de traitements efficaces à bases de petites molécules existent pour la plupart des
pathologies cérébrales (cf Figure 1.1). Il existe toutefois un arsenal de médicaments potentiellement
prometteurs, pour traiter un grand nombre de ces pathologies. Ces médicaments innovants sont va-
lidés principalement sur cultures cellulaires mais, une fois administrés in vivo, restent dans l’inca-
pacité d’atteindre les régions cérébrales. Il est donc nécessaire de développer des approches afin de
rendre disponible dans le cerveau des médicaments de taille moléculaire importante (PARDRIDGE

2002).

1.1.3 Techniques de délivrance médicamenteuse dans le cerveau

Diverses stratégies sont employées pour permettre aux médicaments d’atteindre les tissus cé-
rébraux. Des descriptions exhaustives de ces différentes stratégies peuvent être retrouvées dans les
revues suivantes : (GABATHULER 2010 ; Y. CHEN et al. 2012 ; ZHAO et al. 2023 ; ALAJANGI et al. 2022).

Une approche consiste à contourner la BHE en injectant directement les médicaments dans les
tissus cérébraux. Les techniques incluent l’infusion intracérébro-ventriculaire, qui permet une distri-
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CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

FIGURE 1.3 – Différentes approches pharmacologiques permettant de faire passer des médicaments du
sang au SNC. (Figure tirée de (ZHAO et al. 2023))

bution limitée du médicament ; et la délivrance améliorée par convection, qui permet une diffusion
plus étendue dans le parenchyme cérébral. L’injection intra-cérébrale ou l’utilisation d’implants sont
également utilisées, mais la diffusion du médicament est limitée par la distance. Une autre approche
en développement est l’injection de virus adéno-associés recombinants exprimant des facteurs neu-
rotrophiques. Ces approches présentent certaines limitations En effet, ces techniques sont coûteuses,
nécessitent une anesthésie et une hospitalisation, et peuvent causer des dommages aux neurones et
pourraient favoriser la dissémination tumorale (GABATHULER 2010).

Une deuxième approche est l’approche pharmacologique qui consiste à modifier des molécules
afin de favoriser leur passage à travers la BHE. Certaines molécules, comme l’alcool, la nicotine et les
benzodiazépines, peuvent traverser la BHE de manière passive en raison de leur petite taille molécu-
laire (inférieure à 500 Da), d’une faible charge et d’une lipophilicité élevée. La réduction du nombre de
groupes polaires dans les médicaments augmente leur capacité à traverser la BHE. Des transporteurs
lipidiques (voie B figure 1.3) ont été utilisés avec succès pour faciliter le transport (PARDRIDGE 1995).
De plus, la modification de médicaments en y ajoutant des composés spécifiques peut améliorer leur
capacité à atteindre les cellules cibles du SNC.

Une autre approche consiste à formuler les médicaments de manière à améliorer leur délivrance
au cerveau en augmentant leur solubilité et leur stabilité dans le plasma (voie A figure 1.3). L’uti-
lisation de micelles pluroniques pour transporter des médicaments de faible masse moléculaire a
montré des résultats prometteurs en augmentant leur solubilité, leur stabilité et en améliorant leur
pharmacocinétique et leur biodistribution (KABANOV et al. 2003).

Cependant, les mécanismes précis par lesquels ces formulations nanoparticulaires traversent la
BHE ne sont pas entièrement compris. De plus, l’application de nanoparticules à de grandes molé-
cules thérapeutiques hydrophiles nécessite encore des recherches supplémentaires pour démontrer
son efficacité.
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Il est également possible d’utiliser une approche physiologique. En effet, le cerveau nécessite des
substances essentielles pour son métabolisme et sa survie, telles que le glucose, l’insuline, l’hormone
de croissance, les lipoprotéines de basse densité, etc. Ces substances sont reconnues par des récep-
teurs spécifiques ou des mécanismes de transport, ce qui entraîne un transport vers le cerveau. La
manière la plus efficace de fournir des médicaments neuroactifs est donc de les transporter via des
transporteurs spécifiques ou des récepteurs d’internalisation situés sur les capillaires cérébraux. Les
médicaments peuvent être modifiés pour tirer parti des systèmes de transport nutritif natifs de la BHE
(voie C, D, figure 1.3) ou pour être conjugués à des ligands qui reconnaissent les récepteurs exprimés
au niveau de la BHE. Cela permettra leur transport à travers la BHE par transcytose médiée par les
récepteurs (voie E, F, G, figure 1.3). Cette approche physiologique est reconnue par la communauté
scientifique comme ayant la plus grande chance de succès.

Il existe d’autres approches pour délivrer des médicaments dans le SNC, certaines ne sont main-
tenant plus utilisées (solutions hyperosmotiques) à cause d’une balance bénéfice/risque trop dés-
équilibrée.

Enfin la technologie de la perméabilisation de la BHE par ultrasons focalisés est une approche
très prometteuse. Elle a été décrite pour la première fois en 2001 par l’équipe du professeur Hynynen
(HYNYNEN et al. 2001). Cette technique permet une perméabilisation de la BHE de façon localisée,
non-invasive et réversible après plusieurs heures. C’est l’optimisation de cette technologie et du pro-
tocole thérapeutique qui constitue le sujet de cette thèse.

1.2 Les ultrasons thérapeutiques et la BHE

1.2.1 Les ultrasons focalisés dans la médecine

L’apparition, les oscillations ultérieures ou les effondrements de microbulles de gaz (MB) consti-
tuent un phénomène acoustique appelé cavitation. Lorsqu’elle est correctement contrôlée, la cavi-
tation est utilisée dans les thérapies par ultrasons focalisés (FUS) en ajustant l’énergie ultrasonore
nécessaire pour induire des effets biologiques. Lors de l’ablation thermique, la présence de MB dans
la région cible augmente considérablement l’absorption locale de l’énergie ultrasonore et renforce
ainsi le dépôt thermique tout en préservant les tissus extérieurs à la zone de focalisation (TUNG et al.
2006 ; LO et al. 2006). Dans l’histotripsie à haute intensité, la pression ultrasonore est suffisamment
forte pour créer un nuage de MB de gaz dissous (cavitation endogène) qui détruit les tissus par im-
plosion (HOOGENBOOM et al. 2015).

Bien que la cavitation puisse se produire sans injection de MB, les agents de contraste ultraso-
nores exogènes agissent également comme des germes de cavitation. Les premières utilisations de
MB injectées dans le contexte des ultrasons thérapeutiques ont été mentionnées dans les années
2000 (POLIACHIK et al. 1999 ; TRAN et al. 2003 ; MILLER et al. 1995). Les MB injectées créent des effets
de cavitation similaires aux MB endogènes sous l’exposition aux ultrasons. Cela évite d’atteindre les
valeurs d’amplitude négative de pression requises pour l’apparition des MB endogènes (TRAN et al.
2003). De plus, les propriétés, la taille, la quantité et la position des MB sont également plus précisé-
ment contrôlés.

Outre la destruction tissulaire, l’utilisation combinée de MB injectées et d’ultrasons pulsés à faible
puissance est également connue pour induire des effets réversibles sur les membranes cellulaires et
les parois vasculaires. En effet, la compression/dilatation des MB induit un micro-écoulement du
fluide ainsi que des forces mécaniques directes sur les membranes cellulaires environnantes (stimu-
lation mécanique des membranes cellulaires), entraînant une perméabilisation temporaire, un effet
connu sous le nom de sonoporation (WAMEL et al. 2006 ; Yanye YANG et al. 2020). Un phénomène
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CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

FIGURE 1.4 – Différentes applications des ultrasons focalisés pour traiter les pathologies affectant le
système nerveux central (Figure tirée de (MENG et al. 2022))

similaire se produit dans les capillaires cérébraux, entraînant une perméabilisation réversible de la
BHE. Lors de la perméabilisation de la BHE induite par FUS, les MB oscillent et induisent un écoule-
ment de fluide dans un rayon de l’ordre de leur diamètre autour d’elles-mêmes. Cela conduit au relâ-
chement des jonctions serrées entre les cellules endothéliales, permettant aux molécules plus larges
de pénétrer dans la zone ciblée du cerveau (CAMMALLERI et al. 2020 ; HYNYNEN et al. 2001 ; SHEIKOV

et al. 2004).
De plus, les ultrasons focalisés assistés par microbulles peuvent également modifier l’expression

génique de protéines de transport essentielles de la BHE, telles que la diminution de la glycopro-
téine P (Pgp), ce qui améliore la localisation des médicaments dans le parenchyme (JANGJOU et al.
2021 ; ARYAL et al. 2017 ; CONTI et al. 2022). Cependant, il est difficile de comprendre l’ensemble et
la contribution des mécanismes issus des interactions entre les MB et les tissus et conduisant à la
perméabilisation de la BHE (BARZEGAR-FALLAH et al. 2022).

1.2.2 Les ultrasons focalisés et la BHE

En ce qui concerne cette dernière application, la cavitation doit être soigneusement contrôlée
pour garantir la sécurité et l’efficacité (DAUBA et al. 2020a). Une pression acoustique excessive peut
provoquer l’implosion des MB, entraînant des forces de pression qui causeront des dommages vascu-
laires ou tissulaires importants, tels que des hémorragies et des œdèmes. Au contraire, si la pression
acoustique est insuffisante, la BHE reste intacte. La plage de pression permettant l’ouverture de la
BHE sans dommage est étroite, car elle s’étend généralement sur plusieurs dizaines de kPa (ILOVITSH

et al. 2018). Par exemple, TUNG et al. 2010a ont rapporté une plage de 300 à 450 kPa (0,25 à 0,36 en
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Espèce Souris Rats PNH Homme

Facteur de
transmission au
travers du crâne

85% à 1,5 MHz
(FELIX et al.

2021)

60% à 1,5 MHz
(GERSTENMAYER

et al. 2018)

40% à 600 kHz
(DEFFIEUX et al.

2010)

24% à 500 kHz
(DEFFIEUX et al.

2010)

TABLEAU 1.2 – Facteur de transmission des ultrasons pour l’os pariétal des souris, des rats, des primates
non humains (NHP) et des humains à différentes fréquences (expériences ex vivo). En règle générale,
la réduction de la fréquence d’émission des ultrasons améliore la transmission à travers les crânes plus
épais. Cependant, pour les crânes les plus minces (comme ceux des rongeurs), des fréquences plus éle-
vées sont utilisées pour éviter de créer des points focaux plus grands qui ne seraient pas adaptés à leur
cerveau plus petit.

indice mécanique), S. XU et al. 2019 ont rapporté une plage de 250 à 500 kPa (0,25 à 0,4 en indice
mécanique), et BASERI et al. 2010 ont rapporté une plage de 300 à 460 kPa (0,25 à 0,37 en indice mé-
canique). Il convient de noter que l’apparition de la cavitation stable lors de l’ouverture de la BHE
dépend de divers facteurs, notamment la fréquence, la pression, la durée du tir, le rapport cyclique,
le type de bulle, la taille de la bulle, la dose de bulles et le modèle animal. Il faut noter qu’en l’ab-
sence de dommages tissulaires constatés suite à l’ouverture de la BHE, il n’y a pas d’effets secondaires
indésirables comportementaux ou médicaux constatés, que ce soit pour les études précliniques ou
cliniques (PASQUINELLI et al. 2019).

La non-linéarité de la cavitation par rapport à la pression ainsi que les hétérogénéités des milieux
de propagation (crâne, tissu) rendent le contrôle de l’ouverture de la BHE complexe. L’os du crâne
est en effet composé d’un os spongieux, le diploë, et de deux tables externe et interne, qui sont des
os corticaux denses et compacts. Le diploë présente une structure poreuse hautement hétérogène
et anisotrope. La transmission des ultrasons à travers le crâne est affectée non seulement par l’ab-
sorption de l’os et des tissus, mais aussi par les réflexions et les réfractions à chaque interface entre
les milieux ayant des impédances acoustiques différentes (par exemple, tissu, os, moelle osseuse)
(PINTON et al. 2012). La courbure de l’os contribue également à augmenter la réflexion du faisceau
ultrasonore pénétrant le crâne avec un angle d’incidence non nul. En conséquence, le faisceau ultra-
sonore est dévié et son intensité est réduite d’une manière unique pour chaque individu et chaque
cible dans le cerveau. Cet effet est plus prononcé chez les espèces animales de plus grande taille avec
des crânes plus épais (voir Tableau 1.2) (ASAHARA 2013 ; PORTO et al. 2013), et même au sein d’une
même espèce, la transmission peut varier en fonction du poids, du sexe ou de la taille de l’individu
(O’REILLY et al. 2011). Plusieurs études ont montré que le facteur de transmission à travers le crâne
humain s’améliore lorsque la fréquence d’émission diminue (H.-L. LIU et al. 2014 ; PICHARDO et al.
2010 ; WHITE et al. 2006). C’est la raison pour laquelle la fréquence d’émission doit être réduite à me-
sure que l’épaisseur du crâne augmente.

Les simulations numériques comprenant une modélisation de la tête spécifique au patient sont
particulièrement adaptées pour atténuer ces effets (ANGLA et al. 2023). Cependant, cette approche est
exigeante en termes de calcul et peut souffrir d’incertitudes concernant les propriétés physiques des
tissus in vivo et d’imprécisions en termes de quantification du profil de pression 3D. En revanche,
la surveillance en temps réel de l’activité de cavitation permet de garantir que la dose appropriée
d’ultrasons est délivrée pour perturber de manière constante la BHE à travers le crâne sans causer
de dommages vasculaires. D’autre part, la mesure de cavitation permet de contrôler l’évolution de
l’état des MB dont les propriétés varient rapidement au cours du temps, une fois injectées dans l’or-
ganisme. C’est dans ce cadre que mon travail de doctorat se place. En effet les MB sont dans des états
et concentrations différentes lors d’expériences in vivo. Il est donc critique de pouvoir caractériser
ces concentrations et proposer un contrôle s’adaptant à l’ensemble de ces conditions.
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L’imagerie par résonance magnétique (IRM) peut être utilisée à plusieurs fins, telles que le posi-
tionnement (Y. LIU et al. 2015), la mesure des effets thermiques (RADEMAKER et al. 2003 ; RIEKE et al.
2008) et la surveillance de l’efficacité du traitement. Cependant, elle n’est actuellement que peu utili-
sée pour suivre la cavitation et l’état des MB (PENG et al. 2017). Au lieu de cela, la cavitation peut être
surveillée en analysant le signal ultrasonore rétro-diffusé par les MB lors de la sonication. De mul-
tiples indices sont calculés pour l’analyse en temps réel des spectres rétro-diffusés, qui sont ensuite
utilisés comme entrées pour divers algorithmes de contrôle de la cavitation afin de moduler l’inten-
sité acoustique des ultrasons thérapeutiques.

L’objectif principal de cette thèse est la mise en place d’un contrôle de la cavitation permettant
d’atteindre les plages de pressions pour lesquelles la perméabilisation de la BHE est maximale tout
en évitant les pressions potentiellement dangereuses. Ce contrôle utilisera les signaux acoustiques
rétro-diffusés par les microbulles.

1.3 Les ultrasons focalisés

1.3.1 Paramètres acoustiques

Les ultrasons utilisés pour l’ouverture de la BHE sont des ultrasons pulsés. En effet si les ultrasons
étaient émis de façon continue, l’énergie déposée dans les tissus serait importante et des augmenta-
tions de température pourraient avoir lieu. Le rapport cyclique correspond au rapport entre le temps
pendant lequel les ultrasons sont émis sur la période totale de temps de répétition d’un tir (équation
1.1). Sur une cible ponctuelle, ce rapport cyclique est généralement inférieur à 10% pour l’ouverture
de BHE afin d’éviter l’accumulation de chaleur (BAEK et al. 2022 ; GORICK et al. 2022). Le temps entre 2
tirs correspond aussi à l’inverse de la Pulse Repetition Frequency (PRF) qui correspond au nombre de
tirs ultrasonores par seconde (équation 1.3). Pour l’ouverture de BHE, la PRF est en générale choisie
pour être entre 1 et 10 Hz (KONG et al. 2023). Cela nous donne un délai entre chaque tir qui se situe
donc majoritairement pour notre application entre 0.1 et 1 seconde. La durée des tirs ultrasonores est
de l’ordre de la dizaine de millisecondes pour l’ouverture de BHE.

Rapport cyclique “
Durée de tirs

Délais entre les tirs
(1.1)

T “
1

f0
(1.2)

PRF “
1

Délais entre les tirs
(1.3)

FIGURE 1.5 – Différents paramètres acoustiques des ultrasons émis par le transducteur
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Les signaux ultrasonores sont émis à une fréquence f0 qui est l’inverse de la période (équation
1.2). Cette fréquence est souvent définie par la fréquence centrale du transducteur qui permet d’avoir
le meilleur rendement sur ce dernier. En thérapie du cerveau, la fréquence centrale du transducteur
est choisie préalablement selon l’espèce animale, à savoir la largeur de la zone focale ciblée et l’épais-
seur du crâne à traverser par exemple (DEFFIEUX et al. 2010 ; GERSTENMAYER et al. 2018 ; FELIX et al.
2021). Les fréquences les plus élevées sont de l’ordre de 10 MHz et sont généralement utilisées chez
le rongeur et les plus faibles, proches de 200 kHz, sont utilisées chez l’homme ou le PNH. Enfin le
dernier paramètre acoustique est la pression ultrasonore émise (cf figure 1.5). C’est ce paramètre qui
est le plus directement lié à la cavitation et qui est généralement utilisé dans les algorithmes de rétro-
contrôle pour éviter les dommages ou augmenter la perméabilisation.

L’Indice Mécanique (MI) est un indice unificateur qui combine la fréquence centrale des ultrasons
( f0 en MHz) et la pression négative maximale (PNP en MPa), cette relation est la suivante : équation
1.4

M I “
P N P
a

f0
(1.4)

Il faut noter que de nombreuses études ont essayé d’optimiser ces paramètres acoustiques. Ils
sont souvent le reflet d’une optimisation entre les optimums dans le domaine de la perméabilisation
de la BHE et les contraintes liées à chaque dispositif expérimental. Ainsi, le délai entre les tirs est, dans
le cas des tirs avec contrôle par rétroaction, limité par le temps d’analyse du signal pour la définition
de la prochaine amplitude de tir.

1.3.2 Transducteurs ultrasonores focalisés

FIGURE 1.6 – Figure présentant 2 transducteurs focalisés avec leurs taches focales ainsi que les différents
paramètres permettant de caractériser des transducteurs : F et D.

Les transducteurs qui ont été utilisés au cours de cette thèse sont des transducteurs construits à
partir de matériaux piézoélectriques. Les matériaux piézoélectriques sont des matériaux qui lorsqu’ils
sont soumis à une tension électrique, se déforment. Cela permet de créer des champs de pression va-
riable en les alimentant. Ces matériaux sont aussi réversibles cela signifie que s’ils sont déformés
(sous l’effet d’une pression variable par exemple) ils se polarisent et produisent une tension.

Les transducteurs utilisés en émission dans cette thèse sont des transducteurs focalisés. Cela si-
gnifie que pour un signal émis par la surface, la forme du transducteur focalise l’énergie émise en un
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point. Deux paramètres importants pour le comportement du transducteur sont la distance focale
F du transducteur et son diamètre D . La tache focale est caractérisée (équation 1.5 des dimensions
à -6 dB selon les 2 axes) par ces dimensions ainsi que par la fréquence des ultrasons émis f (Figure
1.6 (COBBOLD 2006)). La tache focale de ce type de transducteur possède une symétrie de révolution
autour de son axe. Une coupe de cette tache dans le sens de la longueur correspond à une ellipse.
Plus le rapport F

D est grand et plus la tache focale sera longue et fine. On représente généralement la
tache focale par l’enveloppe du volume de pression pour lequel la pression est à ´6dB du maximum
de pression générée :

L6dB “ 9,7λp
F

D
q2 l6dB “ 1,4λ

F

D
(1.5)

FIGURE 1.7 – Représentation graphique de la focalisation électronique consistant à émettre les signaux
de certaines portions du transducteur avec un retard ou une avance de phase. La surface vermillon a été
émise en ayant un retard de plus en plus important pour les éléments avec un rayon important. Pour la
surface couleur bleu, plus les éléments sont situés vers l’extérieur du transducteur, plus les signaux sont
émis avec une avance importante.

Ces taches focales ainsi obtenus pour des signaux en phase, peuvent être déformées et dépla-
cées si les transducteurs sont composés de plusieurs éléments permettant d’utiliser une focalisation
électronique. Ainsi en déphasant légèrement les signaux émis par les différents éléments du trans-
ducteur, un front d’onde est produit qui est équivalent à celui d’une surface avec un F et D différents.
Dans cette thèse, tous les transducteurs utilisés lorsqu’ils ne seront pas des mono éléments, seront
des transducteurs composés d’anneaux permettant une focalisation paramétrable uniquement sur
l’axe du transducteur. Le schéma de la figure 1.7 présente 2 surfaces avec une distance de focalisation
différente de celle du transducteur. La surface vermillon est obtenue en émettant avec une phase né-
gative les signaux sur les anneaux les plus extérieurs afin de simuler une surface moins concave. La
surface bleue est obtenue en émettant sur les anneaux extérieurs avec une phase positive permettant
de simuler une surface plus concave et avec une distance focale plus réduite.

Ce type de transducteur est particulièrement utile pour des expériences in vivo où des régions
d’intérêts spécifiques sont ciblées dans le cerveau et les contraintes physiques (ballon d’eau, taille de
l’animal) empêchent une superposition de la tache focale avec la cible.
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FIGURE 1.8 – Schéma de présentation d’un algorithme de contrôle de l’ouverture de la BHE

1.4 État de l’art de l’ouverture de BHE par FUS

Dans cette thèse, l’objectif est d’optimiser la perméabilisation de la BHE lors de thérapies par
FUS et MB injectées. Plus concrètement, cela consiste à réduire les potentiels dommages vasculaires
tout en optimisant la cavitation des MB afin de permettre à un maximum de molécules de passer du
sang aux tissus cérébraux. Une boucle de rétrocontrôle est mise en place pour contrôler la cavitation.
Cette boucle va modifier l’amplitude de la pression d’émission des ultrasons en fonction de l’état de
la cavitation des microbulles, cet état va être déterminé en utilisant le spectre rétro-diffusé par ces
dernières (cf figure 1.8). Cette dernière partie de ce chapitre d’introduction propose un état de l’art
portant sur les différents algorithmes de contrôle de la cavitation des MB. Des statistiques et analyses
sur les technologies ainsi que les indices utilisés dans de tels algorithmes seront également décrits.

Avant de faire évoluer les algorithmes de contrôle de la cavitation déjà présents dans mon labo-
ratoire, une recherche exhaustive de l’ensemble des algorithmes de contrôle de la cavitation des MB
a été effectuée. Dans cette partie sont présentés tout d’abord les différents régimes de cavitation qui
ont été décrits dans la littérature. Seront ensuite présentés les différents indices et références utilisées
dans ce domaine pour caractériser la cavitation. Enfin seront présentés les 20 articles utilisant un al-
gorithme de contrôle de la cavitation des microbulles dans une optique de perméabilisation de la
BHE. Ce travail de synthèse bibliographique a été publié dans la revue Physics, medicine and biology
en 2023 (MONDOU et al. 2023).

Une recherche a été effectuée sur PubMed en utilisant les mots-clés suivants : (("blood-brain
barrier" OR BBB) AND "cavitation") OR ("stable cavitation" and (monitor OR control)) OR ((micro-
bubbles AND ultrasound AND monitoring AND cavitation) OR ((ultrasound) AND (microbubbles)
AND ((cavitation AND monitoring AND focused) OR (cavitation AND focused AND therapy) OR (mo-
nitoring AND focused AND therapy)))). Au total, 436 articles ont été trouvés et analysés (Figure 1.9).
Après examen de leurs titres et résumés, près de 200 articles ont été exclus car ils ne traitaient pas de
mesures de cavitation pour la perméabilisation de la BHE. Certains articles qui utilisaient l’ouverture
de la BHE sans surveiller le signal acoustique rétro-diffusé ont également été exclus car ils ne contri-
buaient pas à cette revue. Les articles restants ont fait l’objet d’un examen approfondi pour évaluer
leur pertinence, en excluant ceux qui ne fournissaient pas suffisamment de détails sur leur protocole,
leurs méthodes de calcul, ou qui reproduisaient des protocoles déjà décrits ailleurs. Au final, un total
de 86 articles portant sur la surveillance et le contrôle de la cavitation, ainsi que sur les émissions non
linéaires des microbulles excitées, ont été sélectionnés à partir de cette base de données.
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FIGURE 1.9 – A) Schéma de procédé illustrant l’inclusion des articles dans la revue en fonction des
résultats de PubMed. Sur le côté droit, le diagramme présente les différentes utilisations des articles
inclus dans la revue. B) Graphique montrant le nombre d’articles récupérés et inclus dans la revue par
année, démontrant l’intérêt croissant de ce sujet dans la recherche médicale.

1.4.1 Cavitation des microbulles pour perméabiliser la BHE

1.4.1.1 Régimes de cavitation

Des études ont montré que l’augmentation de la pression in situ est corrélée à une augmentation
de la perméabilisation de la BHE (MCDANNOLD et al. 2008; CHU et al. 2016). Cette perméabilisation
n’apparaît qu’à partir d’un certain seuil de pression dépendant de l’espèce animale, du poids et de
l’âge, du choix de la fréquence des ultrasons, des caractéristiques des MB, de la concentration des MB,
et de la vascularisation dans la région focale. L’augmentation de la perméabilité s’accompagne d’une
augmentation de la taille des molécules qui peuvent pénétrer dans le cerveau (H. CHEN et al. 2014).
Au-delà d’un 2e seuil de pression, les MB commencent à s’effondrer, ce qui entraîne des phénomènes
physiques localement violents pouvant conduire à des lésions vasculaires. Deux régimes de cavitation
sont différenciés : la cavitation stable et la cavitation inertielle. En cas de cavitation stable, les oscil-
lations des MB (mécanisme de poussée et de traction) le long des cellules endothéliales induisent
une rupture des jonctions serrées et une perméabilisation sans danger de la BHE (MCDANNOLD et al.
2006). Au contraire, la cavitation inertielle est généralement associée à des lésions tissulaires. L’im-
plosion des MB provoque des ondes de choc (LEIGHTON 1994) et des micro-jets (BLAKE et al. 1987).
Ces forces sont responsables des dommages causés aux vaisseaux sanguins et aux organes.

Le signal rétro-diffusé des MB peut être détecté et exploité dans les algorithmes de contrôle de la

13



CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

cavitation en tant que source de rétroaction. Ce signal peut être enregistré par des récepteurs piézo-
électriques (EVERBACH et al. 1997). Le régime des oscillations des MB peut alors être déduit de la dé-
composition spectrale du signal rétro-diffusé (COUSSIOS et al. 2008). Plusieurs réponses en fréquence
peuvent être extraites du signal rétro-diffusé : la fondamentale f0, ses harmoniques (n f0 | n PN˚), la

sous-harmonique (SH) f0

2 et ses multiples appelés ultra-harmoniques (UH) ( n`1
2 f0 | n PN˚) et le bruit

large bande. Le bruit large bande peut être défini par l’augmentation du niveau de bruit dans le do-
maine fréquentiel.

1.4.1.2 Origine des différentes signatures de cavitation

FIGURE 1.10 – État de la cavitation des MB et spectres typiques associés. Les microbulles (a) circulent
entre les cellules endothéliales du cerveau (b). La cavitation stable induit un mécanisme de poussée (c)
et de traction (d). En cas de déstabilisation, l’enveloppe des MB est déformée (e) ; et la cavitation iner-
tielle induit un microjet (f), une fragmentation (g) et des ondes de choc (h) qui peuvent endommager
les capillaires cérébraux.

Les MB sont composées d’un noyau gazeux, principalement constitué d’un gaz inerte, entouré
d’une enveloppe qui protège le gaz de la diffusion. Les MB typiques ont un diamètre compris entre
0,5 et 10 µm et circulent pendant quelques minutes dans le système sanguin après une injection
intraveineuse. Sous l’effet des ondes ultrasonores sinusoïdales, les MB vont vibrer en alternant des
phases de compression/dilatation. Lorsque les MB subissent des oscillations d’amplitude modérées,
le signal rétro-diffusé est uniquement composé des composantes fondamentale, harmoniques, sous-
harmonique et ultra-harmoniques du signal transmis. Sous l’exposition aux ultrasons, l’enveloppe se
déstabilise, se courbe, perds ses lipides ou même diffuse le gaz, ce qui augmente la non-linéarité de
la réponse des MB (LEIGHTON 1994 ; SHI et al. 2000).

À mesure que la pression acoustique augmente, les oscillations des MB s’intensifient, de même
que les émissions non linéaires. Ces modifications des propriétés de l’enveloppe peuvent être obser-
vées par l’augmentation des composantes sous-harmonique et ultra-harmonique (Figure 1.10). De
plus, les émissions sous-harmoniques peuvent provenir de divers mécanismes, notamment à l’ap-
proche du régime d’oscillation chaotique (PARLITZ et al. 1990 ; LAUTERBORN et al. 1981 ; LAUTERBORN

et al. 2010), et dans le cas de l’excitation d’une bulle ayant un rayon d’équilibre deux fois supérieur au
rayon de résonance.

À mesure que la pression continue d’augmenter, les MB finiront par s’effondrer, émettant un bruit
large bande (W.-S. CHEN et al. 2003 ; EVERBACH et al. 1997 ; YASUI 2023). Les observations suggèrent
que l’effondrement des MB génère des émissions de choc périodiques au sein de nuages de cavitation
entraînés acoustiquement, qui émettent également la composante sous-harmonique (JOHNSTON et
al. 2014). En effet, lorsqu’une MB s’effondre, les forces de pression générées amènent les MB voisines
à s’effondrer également (APFEL 1982 ; DELALANDE et al. 2013 ; LEIGHTON 1994). Cette séquence d’évé-
nements se produit très rapidement et émet un signal impulsionnel caractérisé, dans le domaine
fréquentiel, par une émission à très large bande. Les interactions entre les MB et les parois solides
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influencent le transfert de chaleur et de masse, la dynamique des bulles et les schémas d’écoulement
du fluide, ce qui entraîne des altérations dans le comportement global des MB dans le champ libre
(KLASEBOER et al. 2004).

Il convient de noter que, bien que ces phénomènes aient été observés et étudiés, il existe d’autres
phénomènes issus des interactions bulles/ultrasons et bulles/bulles encore peu comprises en raison
de la physique complexe du comportement des bulles (LAUTERBORN et al. 2010). Il est également à
souligner que le signal rétro-diffusé correspond à la réponse moyennée d’un nuage de MB polydis-
perses oscillant dans différents régimes. Plusieurs des phénomènes évoqués ci-dessus se produisent
donc simultanément.

1.4.1.3 Technologies des transducteurs de mesure de la cavitation

Pour mesurer la cavitation, des surfaces piézoélectriques du même type que celles utilisées pour
émettre les ultrasons sont utilisées. Ces surfaces ne sont pas alimenté et la tension à leur borne per-
mettra d’imager la force de pression appliquée sur ces dernières, ce sont des détecteur passif de cavi-
tation (PCD). Différents types de transducteurs sont actuellement utilisés pour les PCD et sont classés
en fonction du nombre d’éléments de réception, du rapport entre la fréquence de réception et la fré-
quence d’émission, des technologies de transducteurs utilisées (tableau 1.3) ainsi que selon la forme
et le positionnement des transducteurs pendant la sonication.

Matériaux Sensibilité Bande passante

Piézocomposite (CHAPELON et al. 2000) Élevée Petite
PZT (Q. Q. ZHANG et al. 2006) Moyenne Moyenne

PVDF (FOSTER et al. 2000) Faible Très large
CMUT (DAUBA et al. 2020b) Moyenne Large

TABLEAU 1.3 – Caractéristiques de bande passante et de sensibilité des différentes technologies de trans-
ducteurs utilisées pour la surveillance de l’activité de cavitation

Les matériaux couramment utilisés sont les ferroélectriques (titanate de zirconate de plomb, com-
munément abrégé en PZT) et les polymères (fluorure de polyvinylidène, abrégé en PVDF). Bien qu’ils
soient plus complexes à produire, les piézocomposites présentent un coefficient de couplage élec-
tromécanique plus élevé que les céramiques PZT de base, ce qui se traduit par un meilleur rapport
signal/bruit et une meilleure détection du signal. Récemment, les transducteurs ultrasonores capa-
citifs micro-usinés (CMUT) ont montré un potentiel intéressant pour la PCD ex vivo en offrant un
compromis entre la sensibilité et la largeur de bande. Les transducteurs (émetteur et récepteur) sont
placés sur le sommet du crâne de l’animal pour les rongeurs. Les rongeurs sont placés en décubitus
dorsal ou ventral en fonction de disposition du dispositif ultrasonore. Pour les macaques, les trans-
ducteurs sont placés à la normale du crâne et positionnés de manière à permettre un ciblage optimal
des sections cérébrales sélectionnées. Les régions cérébrales les plus fréquemment observées sont
les suivantes : putamen, thalamus, striatum, hippocampe. Il s’agit de régions cérébrales appariées
qui permettent de comparer la différence de signal entre les deux hémisphères du cerveau.

Les transducteurs utilisés pour le contrôle ou la surveillance de la cavitation sont pour la plu-
part des mono-éléments (tableau 1.4). Les transducteurs à élément unique permettent un traitement
simplifié du signal. Certaines études utilisent des transducteurs multi-éléments comportant jusqu’à
256 éléments. La multiplicité des éléments permet d’effectuer une cartographie acoustique passive
(Passive Acoustic Mapping : PAM) et d’obtenir des informations sur la localisation de l’activité de ca-
vitation. Le transducteur PCD peut être placé à l’intérieur de l’émetteur pour faire coïncider les axes
de propagation (21 études) ou à l’extérieur autour de l’émetteur (23 études) (cf figure 1.11). Les élé-
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FIGURE 1.11 – Figure présentant les différentes possibilités de positionnement relatifs de l’émetteur et
du récepteur. La première option est d’encastrer le récepteur au centre de l’émetteur, assurant ainsi la
bonne orientation du récepteur. Il est aussi possible d’avoir un récepteur distinct de l’émetteur, il est
toutefois crucial de garantir une bonne orientation en ciblant la zone focale de l’émetteur. Enfin dans
le cas de matrice d’émission composée de nombreux émetteurs entourant le crâne, les récepteurs sont
aussi positionnés de part et d’autre de la zone ciblée.

ments peuvent également être placés de manière à former une demi-sphère entourant le crâne de
l’animal (HUANG et al. 2017 ; JONES et al. 2018 ; JONES et al. 2020).

La figure 1.12 montre les rapports entre la fréquence centrale du récepteur et la fréquence de
l’émetteur pendant le contrôle de la cavitation. Cette figure décrit certains choix technologiques ef-
fectués par les équipes de recherche. De nombreuses études ont un rapport proche de 1 avec une
petite largeur de bande. Cela concerne principalement les équipes menant des recherches sur les
animaux et qui s’attendent à observer les UH qui traversent le mieux le crâne. Les études dont les rap-
ports sont compris entre 2 et 5 surveillent généralement les 2 ou 3 premières harmoniques ou UH. Les
études dont les rapports sont compris entre 6 et 10 utilisent généralement un nombre d’harmoniques
ou d’UH supérieur à 8 ou 10. Il est intéressant de noter que la réponse non linéaire à des harmoniques
plus élevées peut être enregistrée même pour des expériences sur des animaux de grande taille (figure
1.12). Enfin, plusieurs études utilisent des hydrophones à large bande dont les fréquences centrales
sont très élevées en raison de leur très grande largeur de bande.

1.4.1.4 Cartographie de cavitation ou PAM

Lorsque le transducteur en réception possède au moins 3 éléments, il est possible de réaliser une
localisation de la cavitation par triangulation grâce au PAM. Il s’agit d’une méthode de suivi en temps
réel des traitements par ultrasons thérapeutiques tels que l’ablation par HIFU (ZHU et al. 2017 ; SMITH

et al. 2020) et la délivrance ciblée de médicaments par ultrasons (J. J. CHOI et al. 2011 ; PATEL et al.
2018 ; BAE et al. 2023). Cette méthode nécessite l’utilisation de sondes diagnostiques matricielles 2D
ou de sondes 1,5D (WILDES et al. 1997). Contrairement aux méthodes conventionnelles, la PAM se
concentre sur la cartographie spatiale des émissions acoustiques résultant de l’activité de cavitation
stable ou inertielle des microbulles (VIGNON et al. 2013).

Dans la PAM, les bulles de cavitation agissent comme des sources acoustiques à large bande émet-
tant des ondes de pression sphériques détectables par un récepteur acoustique. Lorsque la cavitation
se produit, ces bulles émettent des ondes de pression qui sont mesurées par un réseau de capteurs
(cf figure 1.13). La PAM utilise une matrice de récepteurs pour calculer les différences de temps de
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Nombre
d’éléments du
PCD

Nombre
d’études

Études

1 39

(H. CHEN et al. 2014 ; BING et al. 2018 ; FAN et al. 2014 ;
KAMIMURA et al. 2019 ; LYNCH et al. 2021 ; MARQUET et al. 2014 ;

S.-Y. WU et al. 2014 ; S. SUN et al. 2018 ; S.-Y. WU et al. 2018b;
T. SUN et al. 2017 ; SIERRA et al. 2017 ; ÇAVUŞOĞLU et al. 2019 ;

CONSTANS et al. 2020 ; POULIOPOULOS et al. 2020a;
POULIOPOULOS et al. 2020b; PASCAL et al. 2020 ; Yaoheng YANG

et al. 2019 ; S.-K. WU et al. 2017 ; FAN et al. 2015 ; MCMAHON

et al. 2020 ; Y. LIN et al. 2017 ; O’REILLY et al. 2010 ; CHENG et al.
2019 ; NOVELL et al. 2020 ; TSAI et al. 2016 ; JI et al. 2021 ; H. XU

et al. 2019 ; S. XU et al. 2019 ; TUNG et al. 2011a; DESJOUY et al.
2015 ; DESJOUY et al. 2013 ; BOULOS et al. 2018 ; S. ZHANG et al.

2017 ; CHU et al. 2016 ; TUNG et al. 2011b)
2 1 (HUANG et al. 2017)
4 1 (S.-Y. WU et al. 2018a)
10 1 (MCDANNOLD et al. 2006)
28 1 (H.-C. LIN et al. 2020)
64 1 (POULIOPOULOS et al. 2018)

Jusqu’à 128 6
(KAMIMURA et al. 2020 ; O’REILLY et al. 2014 ; CHITNIS et al.

2019 ; ARVANITIS et al. 2013 ; BURGESS et al. 2018 ;
POULIOPOULOS et al. 2016)

Jusqu’à 256 3 (JONES et al. 2018 ; PATEL et al. 2018 ; JONES et al. 2020)

TABLEAU 1.4 – Énumération du nombre d’éléments des transducteurs utilisés pour la mesure de la
cavitation.

vol des événements de cavitation. Cette information permet la construction de cartes d’intensité des
sources de cavitation (cf figure 1.14). Au lieu de localiser des sources individuelles, la PAM vise à car-
tographier la distribution d’intensité de l’activité de cavitation sur une région.

La reconstruction des faisceaux ultrasonores consiste au traitement par décalage et somme des
signaux provenant des différents éléments de la matrice. La carte d’intensité I px, y, zq des sources de
cavitation est obtenue par la méthode d’acoustique d’exposition temporelle (time exposure acous-
tics : TEA). Le signal rétropropagé Hipx, y, z, tq de chaque élément du réseau est utilisé pour calculer
la carte d’intensité de la source.

La résolution axiale dépend principalement de la taille de l’ouverture de réception et est influen-
cée par l’emplacement et la fréquence de la source. Les résultats expérimentaux montrent que la
PAM peut atteindre des résolutions axiales de quelques millimètres (GYÖNGY et al. 2010 ; O’REILLY

et al. 2014). Selon la résolution et la taille de la carte voulue, les temps de calculs peuvent devenir
conséquents (KAMIMURA et al. 2020).

La PAM présente des avantages par rapport aux méthodes de contrôle existantes pour la thérapie
par ultrasons. Elle est économique, offre des taux d’images élevés (ce qui la différencie de l’IRM) et est
plus sensible pour détecter la cavitation (par rapport à l’imagerie en mode B standard). Elle est utilisée
en temps réel pendant le traitement par ultrasons sans nécessiter le rajout d’une surcouche d’ima-
gerie. De plus les capteurs utilisés peuvent très facilement s’intégrer avec ceux utilisés en émission.
Cependant, des défis subsistent, notamment l’adaptation de la technique aux tissus hétérogènes, la
résolution des effets d’aberration causés par le chauffage et la cavitation, l’amélioration de la résolu-
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FIGURE 1.12 – Nuage de points représentant sur l’axe x le rapport entre la fréquence centrale du PCD et
la fréquence émise. L’axe des y représente la largeur de bande spectrale mesurée divisée par la fréquence
émise.

tion axiale par le biais d’algorithmes d’imagerie plus complexes (LYKA et al. 2018 ; BOULOS et al. 2018)
et le temps de calcul qui augmente dès que les régions d’intérêt sont conséquentes.

1.4.1.5 Les FPGA, une électronique permettant un contrôle ultra-rapide

Les Field-Programmable Gate Arrays (FPGA), ou réseaux de portes programmables, sont des dis-
positifs électroniques qui ont révolutionné le domaine de l’électronique numérique. Ils sont géné-
ralement opposés aux circuits intégrés traditionnels dont les fonctionnalités sont figées à leur fabri-
cation, les FPGA sont des composants reconfigurables, c’est à dire qu’il est possible de changer leur
câblage interne à souhait et selon les besoins du concepteur.

Les FPGA sont constitués de blocs logiques programmables disposés dans une matrice, et de
connexions configurables qui permettent de créer les assemblages de blocs logiques voulu. Cette
capacité unique offre une adaptabilité exceptionnelle, permettant aux FPGA d’être utilisés dans une
grande variété d’applications en particulier tous les domaines où des prototypes sont réalisés .

Les FPGA et les circuits intégrés sont 2 solutions permettant de réaliser un grand nombre d’opéra-
tions numériques. Ils sont de plus reliés à des convertisseurs analogique-numérique (CAN) leur per-
mettant d’interagir avec différents capteurs. Ils sont capables d’interagir beaucoup plus rapidement
avec différents bus de données que le sont les ordinateurs. Ils sont donc majoritairement privilégiés
aux logiciels pour des applications nécessitant une complexité limitée, une fréquence d’exécution
maximale et des interactions avec plusieurs périphériques.

La programmation des FPGA peut être complexe et exigeante. Elle requiert une maîtrise des lan-
gages de description matérielle (HDL) tels que le VHDL et le Verilog. Il s’agit de langages peu courants
et peu utilisés. Il existe heureusement la possibilité d’utiliser le langage graphique LabVIEW de Na-
tional Instrument® pour programmer du matériel FPGA.

Cette difficulté de programmation ainsi que le coût d’acquisition rendent cette technologie peut
utiliser pour dans le domaine des algorithmes de contrôle de la cavitation. Quelques équipes de
recherche les ont employé mais il s’agit d’une minorité (DESJOUY et al. 2013 ; DESJOUY et al. 2015 ;
CORNU et al. 2018). Ces algorithmes seront détaillés dans la partie 1.4.2.
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FIGURE 1.13 – Schéma présentant le fonctionnement de la cartographie de cavitation où un retard
est appliqué aux différents signaux collectés pour créer une carte de puissance de l’indice voulu (har-
moniques, UH, BB). Pour le PCD, le signal capté correspond à la somme des signaux provenant des
différentes bulles. On peut à partir de ces données connaître l’évolution de la cavitation au cours du
temps grâce à chaque indice.

1.4.1.6 Indices de cavitation

L’indice le plus couramment utilisé pour caractériser la cavitation inertielle est basé sur la carac-
térisation du bruit large bande. La caractérisation de la cavitation stable est moins consensuelle et est
caractérisée par un mélange des composantes harmoniques et ultra-harmoniques (figure 1.15). Ici,
la chronologie est importante, car les premières études qui ont mis en place une surveillance de la
cavitation utilisaient principalement des harmoniques, alors que l’utilisation d’ultra-harmoniques a
été signalée plus récemment.

Il est important de noter que certaines études contrôlent la composante SH pour représenter la
cavitation inertielle. D’un point de vue physique, la SH est générée pendant les déformations concen-
triques MB et les composantes UH apparaissent comme des harmoniques de ce sous-multiple de f0

(BIAGI et al. 2007). Certaines études se sont concentrées sur des dispositifs conçus pour être sensibles
à la composante SH, principalement pour des raisons d’atténuation crânienne plus faible à f0{2. Les
études utilisant le PCD pour la surveillance de la cavitation utilisent divers indices calculés à partir
de certaines bandes de fréquences entourant les harmoniques et les fréquences ultra-harmoniques.
La valeur calculée est obtenue en intégrant le spectre sur la bande de fréquence ou en détectant une
valeur maximale dans cette bande. La largeur de ces bandes de fréquences caractérise la sensibilité et
la spécificité des indices associés. Et la cavitation inertielle est calculée en intégrant le signal sur une
fenêtre spectrale entre les harmoniques et les ultra-harmoniques (Figure 1.16).

Parmi les études qui contrôlent les harmoniques, 3 f0 et 4 f0 sont les composantes les plus fré-
quemment contrôlées (voir figure 1.17), suivies par 5 f0 et 2 f0. Les harmoniques plus élevées sont
moins utilisées, principalement en raison de la restriction de la bande passante du PCD et/ou de l’at-
ténuation du crâne. En ce qui concerne les UH, les composantes les plus fréquemment utilisées sont
f0{2 et 5 f0{2, suivies de 7 f0{2 et 3 f0{2. Les composantes UH plus élevées sont moins utilisées pour les
mêmes raisons (voir figure 1.17). Les composantes UH et harmoniques étudiées sont généralement
proches de 3 f0 ou 4 f0 car la fréquence du transducteur récepteur est généralement comprise entre 1
et 5 fois la fréquence de l’émetteur (voir figure 1.17). L’harmonique 2 f0 est généralement évitée sans
précision de la part des auteurs, de même que l’UH 3 f0{2. Cependant, d’après mon expérience, il ar-
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FIGURE 1.14 – Images obtenues grâce à la cartographie de cavitation. L’image A est tirée de (PATEL et
al. 2018), la figure B provient de (POULIOPOULOS et al. 2016). On peut voir sur l’image A les différentes
cartographies que l’on peut obtenir selon les composantes fréquentielles que l’on choisit d’utiliser.

FIGURE 1.15 – Différents types de bandes de fréquences utilisées pour calculer les indices représentant
la cavitation stable et inertielle dans la littérature.

rive que l’élargissement fréquentiel du pic du fondamental soit tellement important qu’il contribue à
faire augmenter ces indices situés trop proches du fondamental.

1.4.1.7 Signaux de référence

Afin de permettre une surveillance plus précise de la cavitation, les spectres de référence sont
acquis selon différentes procédures. Les spectres correspondant au signal rétro-diffusé par le tissu
uniquement (c’est-à-dire avant l’administration des MB) sont enregistrés. Parmi toutes les études
examinées, la plupart (63%) utilisent une telle acquisition pour obtenir ce signal de référence. Ce
signal de référence est ensuite comparé au signal obtenu pendant le traitement pour extraire la si-
gnature acoustique liée aux seules MB. Différentes méthodes d’acquisition peuvent être adoptées. La
grande majorité des études mesurent le signal de référence en appliquant une pression acoustique
similaire à celle utilisée pour le traitement (sans les MB). Dans certaines études, l’amplitude de la ré-
férence est inférieure à l’amplitude du tir de traitement.
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FIGURE 1.16 – Représentation des bandes de fréquence utilisées pour calculer les indices sur un spectre
de fréquence du signal rétro-diffusé obtenus avec une transformée de Fourier rapide (FFT)

Indicesoustrait “ Indicetraitement ´ Indiceréférence (1.6)

Indicedivisé “
Indicetraitement

Indiceréférence
(1.7)

Indicecombiné “
Indicetraitement ´ Indiceréférence

Indiceréférence
(1.8)

Pour les études permettant la modulation de la pression au cours du traitement, une large gamme
d’amplitude est balayée afin de déduire un signal de référence associé à chaque valeur d’amplitude.
Cette référence est directement utilisée pour définir les seuils utilisés dans les algorithmes de contrôle
de la cavitation (17%). Par exemple, H. CHEN et al. 2014, ont obtenu le niveau de bruit moyen et son
écart-type par rapport à la référence pour déterminer le signal renvoyé par l’environnement. Une
autre option consiste à utiliser cette référence pour normaliser les données (non-logarithmiques) en
soustrayant (1.6), en divisant (1.7), ou les deux(1.8), la valeur des indices de cavitation calculés sur
le spectre avec MB par la valeur de référence (Figure 1.18). Il convient également de noter que cer-
taines études traitent (c’est-à-dire divisent ou soustraient) ensemble les spectres de référence et de
traitement avant de calculer les indices sur le spectre final. Bien que les deux approches ne soient pas
équivalentes, la plupart des articles ne précisent pas si la comparaison est effectuée sur les spectres
ou sur les indices.

Outre la mise en évidence des non-linéarités provenant des MB, l’utilisation de ces acquisitions
de référence permet la comparaison entre les signaux obtenus lors d’expériences sur des sujets dif-
férents ou de sessions répétées sur un même sujet. Une méthode efficace de comparaison implique
l’utilisation de l’augmentation relative par rapport à un signal de référence. Ce signal de référence est
soigneusement sélectionné pour que l’augmentation relative reflète principalement l’état des micro-
bulles. Toute variation due aux propriétés du milieu de propagation (comme la réflexion et l’absorp-
tion) est observée dans le signal de référence et est partiellement corrigée lors de la normalisation
avec ces données de référence. Cette approche rend la consigne aussi résistante que possible aux
variations inter-sujets.

21



CHAPITRE 1. CONTEXTE ET PROBLÉMATIQUE

FIGURE 1.17 – Nombre d’études portant sur les différentes harmoniques et ultra-harmoniques.

1.4.1.8 Composants ultra-harmoniques et sous-harmoniques et évaluation de la sécurité

Les composantes ultra-harmoniques (UH) sont un point de divergence dans la littérature. Dans
certaines études, l’apparition des UH est considérée comme synonyme de cavitation stable, et par
conséquent, la détection des composantes UH est encouragée pour obtenir une ouverture efficace
de la BHE (Bing et al. 2018). Cependant, il est possible de perturber efficacement la BHE même sans
UH (ou du moins sans UH détectable), comme le montre l’étude de S.-Y. WU et al. 2014. Dans d’autres
études, l’apparition des composantes UH est considérée comme indicative d’une possible cavitation
inertielle et de dommages tissulaires (O’REILLY et al. 2012). Il convient de noter qu’il n’y a pas de telle
controverse pour l’interprétation des autres contenus spectraux (harmoniques et bruit large bande).

Toutefois en particulier dans le domaine de la sonoporation, il a été observé in vitro et ex vivo que
la cavitation inertielle contribue de façon importante à la perméabilisation de cellules endothéliales
sans dommages associés (KARTHIKESH et al. 2021 ; BAZAN-PEREGRINO et al. 2013 ; ARVANITIS et al.
2011). Malgré ces articles portant sur la sonoporation, pour la BHE, la cavitation inertielle est syno-
nyme de dommages vasculaires.

Si l’apparition des composantes UH a été bien décrite théoriquement (LAUTERBORN et al. 2010)
et dans des études in vitro (JOHNSTON et al. 2014), les expériences in vivo présentent des défis parti-
culiers. En effet, les états des MB polydisperses peuvent varier considérablement. La taille, la position
et l’orientation des capillaires varient également. Cette complexité rend les simulations et la modé-
lisation extrêmement difficiles. Par conséquent, dans cette sous-section, les résultats expérimentaux
in vivo sont rapportés pour fournir un aperçu de la littérature à ce sujet.

Une analyse bibliographique a été réalisée pour identifier tous les articles effectuant des ouver-
tures de BHE et contrôlant les indices UH/SH et le bruit large bande ainsi que les traces de lésion tis-
sulaire (par IRM ou histologie). L’IRM permet d’observer les œdèmes (hyperintense en pondération
T2) et les hémorragies (hypointense en pondération T2*). Avant 2014, aucune étude n’a utilisé les UH
dans le cadre défini précédemment. Depuis 2014, seuls 5 articles évalués par des pairs (BING et al.
2018 ; FAN et al. 2014 ; JONES et al. 2018 ; KAMIMURA et al. 2019 ; S.-Y. WU et al. 2018b) répondent aux
exigences définies précédemment. Un total de 7 cas est identifié en raison de la prise en compte de
plusieurs seuils de cavitation dans certaines études. Tous ces protocoles aboutissent à une ouverture
réussie de la BHE. Pour chaque étude, le tableau 1.5 compare les seuils de cavitation UH/SH (c’est-à-
dire l’augmentation des composantes UH par rapport à la référence) et la présence de dommages tels
que l’hémorragie ou l’œdème à l’aide de l’IRM ou la présence de globules rouges extravasés (ERBC)
à l’aide de l’histologie. Cette augmentation correspond souvent à l’émergence d’UH à partir du bruit
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FIGURE 1.18 – Graphiques représentant les différents processus utilisés pour obtenir le signal de réfé-
rence (A) et leur utilisation (B).

de fond, car les UH ne sont pas présents ou très faible dans le signala référence. La comparaison di-
recte entre ces études reste difficile car la détection de la cavitation est intrinsèquement associée à la
sensibilité du ou des capteurs PCD utilisés.

Références

Augmentation de l’UH
par rapport à

l’acquisition de
référence

Œdèmes Hémorragie ERBC
Nombre

d’animaux

#1 (FAN

et al. 2014)
100% Non Peu 12 rats

(FAN et al.
2014) #2

200% Non Oui 4 rats

(JONES

et al. 2018)
700% Peu Non Non 5 lapins

#1
(KAMIMURA

et al. 2019)
60% Non Non 2 macaques

(KAMIMURA

et al. 2019)
#2

180% Non Non 1 macaque

(BING et al.
2018)

900% Non 26 rats

(S.-Y. WU

et al.
2018b)

45% Non 3 rats

TABLEAU 1.5 – Résultats des études d’ouverture de la BHE qui mesurent les composantes ultra-
harmoniques tout en maintenant le bruit large bande à un faible niveau (ă 2dB). Résultats radio-
logiques et histologiques, type et nombre d’animaux utilisés.
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La découverte de lésions vasculaires dans les études où des composantes UH ont été détectées
est très inhabituelle si l’augmentation des UH par rapport à la référence reste faible (c’est-à-dire infé-
rieure à 200 %). L’augmentation significative des UH dans l’étude de Bing et al. (Table 1.5)peut prove-
nir d’une meilleure sensibilité de leur équipement par rapport à celui utilisé par les autres équipes de
recherche. Aucune étude n’a rapporté simultanément un niveau élevé des UH et un faible niveau de
bruit large bande. Les UH peuvent donc être considérés comme un précurseur du bruit large bande
et de la cavitation inertielle dans les expériences d’ouverture de la BHE, comme le prévoient les ap-
proches théoriques. En effet, l’émission de composants UH ne signifie pas nécessairement qu’une
lésion vasculaire se produira, mais plutôt que la cavitation inertielle est très susceptible de se pro-
duire si la pression ultrasonore est maintenue constante ou augmentée davantage.

1.4.2 Contrôle par rétroaction de la cavitation dans la littérature

FIGURE 1.19 – Schéma rappelant le principe des contrôleurs proportionnels et intégraux. Le contrôleur
proportionnel est utilisé pour des phénomènes où une inertie est suffisante pour maintenir la sortie à
une valeur proche de la consigne (moteur électrique). Un correcteur proportionnel est utilisé pour les
processus qui s’arrêtent rapidement sans excitation, la cavitation en fait partie.

Nous avons précédemment détaillé les différents indices de cavitation associés aux régimes de
cavitation. La majorité des études de perméabilisation de la BHE effectuent des ouvertures avec
une pression acoustique fixe (ainsi que d’autres paramètres de sonication) généralement prédéter-
minée pour obtenir une perméabilisation maximale tout en produisant des dommages vasculaires
minimaux. Les paramètres acoustiques sont généralement conçus et personnalisés en fonction de
l’espèce animale, de l’âge et de la masse corporelle. Au contraire, le contrôle de cavitation permet
d’adapter l’amplitude de la pression acoustique à l’animal et au comportement dynamique des MB
pendant l’excitation ultrasonore.

Dix-neuf articles mettant en œuvre le contrôle de la cavitation ont été trouvés dans la littérature,
15 sont des études in vivo, quatre sont des études in vitro. Certains d’entre eux étaient axés sur l’al-
gorithme de contrôle et le traitement du signal, tandis que d’autres étudiaient les premiers résultats
in vivo du contrôle par rétroaction. Deux articles précurseurs ne seront pas décrits en détail, car ils
portent sur le contrôle de la cavitation inertielle pendant l’ablation par ultrasons focalisés de haute
intensité (HOCKHAM et al. 2010) et sur une méthode de contrôle de la cavitation nécessitant une inter-
vention manuelle (ARVANITIS et al. 2012). Le tableau 1.6 résume les différentes études présentées avec
leurs principales caractéristiques. La figure 1.19 rappelle les différences entre un contrôleur intégral
et proportionnel.
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Étude Modèle MB/
Concen-
tration

/Injection

Fréquence
de
boucle de
contrôle

Stratégie
de contrôle

Contrôle
de la pres-
sion

Fin de
sonication

Utilisation
des signaux
de référence

Contrôle de
la sécurité

(DESJOUY

et al. 2013)
in vitro Endogènes/

N/A / N/A
3,3 kHz Intégral

Boucle fer-
mée (BB)

Durée fixe Non Non

(DESJOUY

et al. 2015)
in vitro SonoVue/

2,5 ˆ 106

MB/mL
/N/A

3,3 kHz Hz Intégral
Boucle fer-
mée (BB)

Durée fixe Non Non

(CORNU

et al. 2018)
in vitro Endogènes/

N/A / N/A
4,0 kHz Intégral

Boucle fer-
mée (SH)

Durée fixe Non Non

(PATEL

et al. 2018)
in vitro Optison/

6 ˆ 103

MB/mL
/infusion

2 Hz Intégral
Boucle fer-
mée (UH)

Durée fixe Non Pas fixes en
pression

(BB)

(TSAI

et al. 2016)
rats SonoVue/

100 µL/kg
/bolus

1 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte

SH dose Oui Arrêt selon la
dose de SH

(HUANG

et al. 2017)
cochons Definity/

10-20 µL/kg
/bolus

33 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte

SH
événements

Oui Arrêt selon la
dose de SH

(JI et al.
2021)

souris Definity/ 100
µL/kg /bolus

2 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte

Dose
harmonique

Oui Non

(O’REILLY

et al. 2012)
rats Definity/

20 µL/kg
/infusion

2 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte (UH)

Durée fixe Oui Non

(JONES

et al. 2018)
lapins Definity/

200 µL/kg
/infusion

11.8 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte (BB)

Durée fixe Oui Non

(MCMAHON

et al. 2020)
rats BG8774,

Definity,
MSB4/

500 µL/kg
/infusion

2 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte (UH)

Durée fixe Oui Non

(LYNCH

et al. 2021)
souris Definity/ 20

µL/kg /bolus
1 Hz Dépassement

de seuils

Boucle ou-
verte (UH)

Durée fixe Non Non

(KAMIMURA

et al. 2019)
macaques SonoVue/

300 µL/kg
/bolus

5 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte (BB)

Durée fixe Oui Pas fixes en
pression

(BB)

(NOVELL

et al. 2020)

rats, ma-
caques

SonoVue/
300 µL/kg

/bolus

10 Hz Dépassement
de seuils

Boucle ou-
verte (BB)

Durée fixe Oui Pas fixes en
pression

(BB)

(T. SUN

et al. 2017)
rats Optison/ 10

µL/kg / bo-
lus+infusion

4 Hz Intégral
Boucle fer-
mée (SH)

H dose Non Pas fixes en
pression

(BB)

(BING

et al. 2018)
rats Definity,

Optison,
HM/c1,1-
1,2µL/mL*

infusion

1 Hz Pas fixes en
pression

(avec seuils)

Boucle fer-
mée (UH)

Durée fixe Oui Non

(ÇAVUŞOĞLU

et al. 2019)
souris BG8235/

10 µL/kg
/infusion

1 Hz Pas variable
Boucle fer-
mée (BB)

Durée fixe Oui Non

(MCDANNOLD

et al. 2020)

rats Definity/ 100
µL/kg /bolus

1.1 Hz Intégral
pour 30%

de la durée

Boucle fer-
mée (H)

Durée fixe Oui Pas fixes en
pression (BB

or subH)

(CHIEN

et al. 2022b)
souris Definity/

100 µL/kg
/infusion

2 Hz Pas fixes en
pression

Boucle fer-
mée (H)

Durée fixe Oui Non
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(CHIEN

et al. 2022a)
cochons Definity/

10 µL/kg
/infusion

1 Hz Pas fixes en
pression

Boucle fer-
mée (H)

Durée fixe Oui Non

(H. LEE

et al. 2022)
souris Definity/ 100

µL/kg /bolus
1 Hz Intégral avec

pas variable

Boucle fer-
mée (H)

Durée fixe Oui Pas fixes en
pression

(BB)

TABLEAU 1.6 – Tableau résumant les différentes caractéristiques des algorithmes de contrôle par ré-
troaction. Les algorithmes in vitro (1.4.2.1) sont identifiés en bleu, les algorithmes in vivo à pression
constante (1.4.2.2) sont identifiés en orange, les algorithmes in vivo à pression semi-constante (1.4.2.3)
sont identifiés en gris et les algorithmes in vivo à pression variable (1.4.2.4) en vert. La "stratégie de
contrôle" précise si l’algorithme utilise un contrôleur intégral, un contrôle basé sur la détection de seuils
ou une variation à pas fixe avec une zone morte pour faire varier la pression. La colonne "contrôle de la
pression" précise si la pression est en boucle ouverte, en boucle fermée avec entre parenthèses le type de
composante fréquentielles utilisée comme signal de mesure. Les algorithmes en boucle ouverte avec une
composante entre parenthèses indiquent pour les algorithmes à pression semi-constante la composante
dont la détection permet de passer d’une rampe de pression à une pression fixe. La colonne "contrôle de
sécurité" précise si un contrôle de la cavitation inertielle permet un comportement protecteur de l’algo-
rithme par la diminution de la pression d’un pas fixe à partir d’une composante trop importante (entre
parenthèses) ou l’arrêt de la sonication à partir de la dose totale de cavitation inertielle dépassant un
seuil. (*Cette concentration est exprimée en volume de gaz/volume de liquide injecté)

1.4.2.1 Contrôle de la cavitation in vitro

Bien que ces études évitent les problèmes liés aux paramètres biologiques de l’animal, elles offrent
des avancées technologiques significatives. Tout d’abord, DESJOUY et al. 2013 ont présenté un algo-
rithme ajustant la pression ultrasonore afin de contrôler le niveau de cavitation inertielle dans l’eau.
Dans cette étude, il a été supposé que la moyenne de la réponse spectrale correspondait à la cavi-
tation inertielle et que les harmoniques étaient négligeables. Un contrôleur intégral a été utilisé. Un
contrôleur intégral est un contrôleur qui fait varier la commande d’une valeur proportionnelle à la
différence entre la mesure et la consigne. La pression ultrasonore a été modifiée en ajoutant la diffé-
rence entre le signal de mesure et la consigne, multipliée par un coefficient. Les tirs de fréquences 550
kHz duraient 25 ms et la boucle de rétroaction durait 300 µs grâce à l’utilisation d’un FPGA. Les MBtir
étaient endogènes ; elles devaient donc être créées au début de chaque tirs. Cela a conduit à de fortes
oscillations pour les premiers tirs parce que la pression de cavitation était beaucoup plus élevée que
la pression nécessaire pour maintenir la cavitation inertielle.

Dans une autre étude, DESJOUY et al. 2015 ont utilisé 2 transducteurs distincts en transmission
et des MB SonoVue®. L’utilisation de MB exogènes a montré une amélioration de la stabilité de la
cavitation. La pression ultrasonore nécessaire pour atteindre le même régime d’oscillation était si-
gnificativement plus faible.

Les travaux de CORNU et al. 2018 ont exploité des FPGA pour le contrôle de la cavitation stable
in vitro. De manière intéressante, la pression acoustique varie à l’intérieur d’un tir d’excitation grâce
à l’utilisation de FPGA. Les expériences ont été réalisées dans un réservoir d’eau dans lequel aucune
MB n’avait été ajoutée. La composante SH a été extraite du signal PCD en intégrant le spectre sur
une bande de fréquence centrée sur le SH pour représenter la cavitation stable. Le bruit de la bande
a également été contrôlé pour obtenir des informations sur la cavitation inertielle, mais n’a pas été
utilisé par l’algorithme de contrôle de la cavitation. Le contrôleur était un intégrateur pur qui utili-
sait la composante SH comme signal d’entrée. La consigne de cavitation stable a été déterminée à
partir d’essais en boucle ouverte pour des valeurs de cavitation stable où aucune cavitation inertielle
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(IC) n’avait été détectée. La boucle de rétroaction était capable de modifier l’amplitude ultrasonore
toutes les 250 µs. L’article a montré la possibilité de contrôler la cavitation stable en évitant la cavita-
tion inertielle in vitro. Cet algorithme fonctionne de manière similaire aux algorithmes de Desjouy et
al. illustrés à la figure 1.20D.

Patel et ses collaborateurs ont présenté une méthode de contrôle de la cavitation in vitro utilisant
la PAM (PATEL et al. 2018). La cavitation a été réalisée dans une tubulure dans laquelle circulaient
des MB (Optison®). L’ensemble était immergé dans un réservoir d’eau avec les transducteurs ultra-
sonores. Le signal de contrôle était la pression ultrasonore. Le signal rétro-diffusé a été mesuré par
un réseau de transducteurs pour effectuer l’analyse PAM. Le contrôleur était de type intégral avec
un seuil minimal de sensibilité pour limiter la sensibilité au bruit. Le seuil minimal de sensibilité
correspondait à une valeur d’erreur minimale, ϵmi n , nécessaire pour faire varier la pression, ce qui
signifie que pour un écart par rapport à la consigne inférieure à ϵmi n , la pression ultrasonore n’est
pas modifiée. Le contrôleur a utilisé les composantes UH comme signal d’erreur. Le bruit de bande
a également été surveillé afin de réduire la pression ultrasonore d’un montant fixe lorsqu’une aug-
mentation substantielle du bruit était constatée (101 % par rapport à la baseline). Ce contrôleur était
limité par le temps de calcul de la PAM, et sa boucle de rétroaction durait donc 500 ms. Une cavitation
stable a été maintenue autour de la valeur de consigne pendant 6 secondes avec une tolérance de 10
%.

1.4.2.2 Contrôle de la cavitation in vivo avec une pression constante

Plusieurs études ont choisi comme approche le maintien d’une pression ultrasonore constante
tout en faisant varier le temps de sonication pour contrôler la cavitation. Ces études nécessitent des
expériences préalables sur des animaux, présentant les mêmes caractéristiques que ceux traités, afin
de déterminer précisément la pression à appliquer. Ces algorithmes sont donc généralement moins
robustes que ceux présentés dans la section suivante avec une pression variable au cours du traite-
ment.

L’article de TSAI et al. 2016 présente le contrôle de la cavitation par PCD pour une ouverture de la
BHE sur des rats. La pression de sonication a été maintenue constante tout au long de la sonication
qui s’est terminée lorsque la composante SH a dépassé un seuil (augmentation de 5,5dB par rapport
au niveau de base). Ce seuil a été déterminé sur la base d’expériences préliminaires afin de garantir la
meilleure sensibilité et la meilleure spécificité. La boucle de contrôle était parmi les plus lentes (1s).
Les temps de sonication liés à ce contrôle étaient très variables. Pour une pression de 0,82MPa in situ,
une sonication a été réalisée en 5s et une autre en 40s.

HUANG et al. 2017 ont publié un article utilisant une pression constante et un temps de soni-
cation variable pour l’ouverture de la BHE. Il s’agissait de la rupture de la BHE sur des cochons au
travers de fragments de crânes humains placés sur le dessus de la tête de l’animal. Le signal utilisé
pour ce contrôle a été obtenu en intégrant une large bande de fréquence autour de la composante
SH (115 ˘ 40 kHz). Deux seuils ont été définis (0,15 et 0,20, valeurs normalisées), et lorsque l’indice
calculé dépasse l’un des seuils, le compteur associé à cet indice est incrémenté. Les compteurs sont
vidés à chaque période de temps où le seuil n’est pas dépassé. Lorsque le nombre d’événements as-
sociés à l’un des compteurs d’événements SH dépassait un nombre fixe (30 pour le seuil de 0,15 et
3 pour le seuil de 0,20), la sonication était interrompue. La boucle de rétroaction avait une durée de
30 ms. Cet algorithme est représenté à la figure 1.20A pour illustrer les algorithmes de contrôle de la
cavitation à pression constante.

Le dernier article faisant état d’un contrôle de la cavitation à pression constante a été publié par JI

et al. 2021. Le contrôle de la cavitation a été utilisé chez la souris pour perméabiliser la BHE. L’objectif
de cette étude était d’étudier la corrélation entre les marqueurs de l’inflammation et l’ouverture de
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la BHE. Les paramètres de contrôle étaient la durée de la sonication et les réinjections de MB. Le
signal mesuré était la dose de cavitation. Elle a été calculée en intégrant des bandes de fréquence (0,2
MHz) autour des harmoniques, du troisième (4,5 MHz) au neuvième (13,5 MHz). Une acquisition
de référence a été mesurée avant l’injection de MB. Une dose cumulative de cavitation (DCC) a été
définie. Après chaque tir ultrasonore, si la DCC mesurée était inférieure à la dose de cavitation de
base, les MB étaient réinjectées. Lorsque la dose cumulée de tous les tirs ultrasonores dépassait la
dose totale définie, la sonication était terminée. Dans cette étude, 3 doses de cavitation différentes
ont été définies : 1 ˆ 107V 2s, 5 ˆ 107V 2s, 1 ˆ 108V 2s . Bien que la pression acoustique ait été la
même pour tous les DCC, les souris ayant reçu la dose la plus faible ne présentaient aucune lésion
vasculaire, alors que celles ayant reçu le DCC le plus élevé présentaient des extravasations de globules
rouges visibles à l’histologie et des œdèmes visibles à l’IRM. Ce résultat démontre bien qu’il existe de
fortes hétérogénéités, même chez la souris, nécessitant une personnalisation de la dose ultrasonore
pour chaque animal.

1.4.2.3 Contrôle de la cavitation in vivo avec une pression semi constante

Les algorithmes décrits dans cette section ont été développés par le laboratoire du Pr. Hynynen
à l’Université de Toronto pour ajuster la pression des ultrasons à chaque expérience. Un algorithme
en deux étapes a été conçu. Tout d’abord, la pression acoustique augmente linéairement jusqu’à ce
que la composante UH sélectionnée émerge du bruit. Ensuite, une fois que le seuil UH est dépassé,
la pression acoustique est réduite à un pourcentage fixe de sa dernière valeur. La pression est ensuite
maintenue constante pour le reste de la sonication. Cet algorithme est illustré dans la figure 1.20B.

La première étude mettant en œuvre in vivo un algorithme de contrôle par rétroaction pour la ca-
vitation des MB a été proposée par O’REILLY et al. 2012. Cette étude décrit la régulation de la pression
ultrasonore pendant l’ouverture de la BHE induite par FUS chez le rat. Cette étude in vivo a évalué
l’efficacité d’un tel contrôle sur la sécurité de l’ouverture de la BHE. Le contrôle de la pression a été
réalisé en surveillant les deuxième et troisième UH du signal rétro-diffusé à l’aide du PCD. Une fois
que l’UH a émergé du bruit pendant la phase d’augmentation de l’amplitude de la pression, la pres-
sion a été immédiatement réduite dans le tir ultrasonore suivant à un pourcentage fixe (25 %, 50 %
ou 75 %). La sonication est ensuite poursuivie à cette pression jusqu’à la fin. La durée de la boucle de
rétroaction était de 500 ms. L’étude a également montré que ce type de séquence était efficace et sûr
lorsque l’amplitude des ultrasons était réduite à 25 % et 50 % de la pression seuil.

Trois autres études ont confirmé l’efficacité du protocole tout en se concentrant sur d’autres as-
pects : influence du type de bulles, utilisation de la PAM, efficacité des médicaments. Le premier de
ces articles a été publié quelques années plus tard par le même groupe. Il décrit un nouveau disposi-
tif permettant la PAM et donc la localisation spatiale de la cavitation (JONES et al. 2018). De plus, les
transducteurs d’émission étaient capables d’orienter le faisceau ultrasonore, permettant un déplace-
ment de la tache focale. L’indice de contrôle était le SH. Cependant, la boucle de contrôle avait été
ralentie (1s). Le temps de calcul de la PAM dépendait du champ de vision (FOV) reconstruit. Pour un
petit champ de vision, le temps de reconstruction était de 85 ms. Les auteurs ont conclu que, pour
une application clinique, il pourrait être intéressant d’utiliser un FOV contenant l’ensemble du crâne
pour détecter les ondes stationnaires. Cela augmenterait le temps de calcul à 27 secondes en utilisant
leur configuration.

Le deuxième article a été publié par MCMAHON et al. 2020. Il se concentre en partie sur la réitéra-
tion de l’expérience de 2012 d’O’Reilly avec une comparaison entre 3 types de MB : BG8774, Definity
et MSB4. L’étude utilise toujours les deuxième et troisième UH comme signal mesuré pour arrêter
l’augmentation de la pression ultrasonore. La pression n’a été réduite que de 50 % dès l’apparition
des UH. Les UH ont été considérés comme présent lorsque leur valeur dépassait de 10 écarts types
leur valeur de baseline. L’étude a confirmé l’absence de dommages importants, par extravasation de
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globules rouges 7 jours après la sonication. Il est à noter cependant que que quelques extravasations
aient été observées 24 heures après la sonication. Aucune différence significative n’a été constatée
entre les différentes MB pour le contrôle de la rétroaction.

Le dernier article utilisant ce protocole a été publié par LYNCH et al. 2021. Les bandes de fré-
quences observées étaient cette fois les UH à 1,5 f0, 2,5 f0 et 3,5 f0. L’amplitude de la pression ultraso-
nore émise par le transducteur a été réduite de 75 % (25% de la pression seuil détectée) lorsque les UH
ont émergés de la bande de bruit. Ce contrôle a été utilisé dans cette étude pour évaluer le temps de
refermeture de la BHE après la perméabilisation de la BHE induite par les FUS et l’administration de
vasculotide. La conclusion de l’étude est que le vasculotide accélère la restauration de la BHE après
perméabilisation dans le cas d’une présence de pathologie amyéloïde.
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FIGURE 1.20 – Exemples de 4 algorithmes différents de contrôle de la cavitation. A) Méthodes in vivo ba-
sées sur la détection d’événements de cavitation inertielle (HUANG et al. 2017) B) Algorithme utilisé par
l’équipe de l’université de Toronto (O’REILLY et al. 2012) avec un algorithme à pression semi-constante
pour le contrôle de la cavitation in vivo. C) Algorithme utilisé in vivo pour le contrôle de la cavitation
sans la possibilité de changer la pression à l’intérieur d’un tir ultrasonore et la modification pour em-
pêcher le dépassement ou la divergence de la pression ultrasonore. L’indice n correspond au numéro du
tir ultrasonore considéré (BING et al. 2018). D) Algorithme typique de contrôle de la cavitation intra-
pulse permettant la modulation de la pression in vitro. La valeur n correspond au numéro de la fenêtre
temporelle du signal rétro-diffusé considéré (CORNU et al. 2018). (ε : différence entre la consigne et la
mesure, SC : cavitation stable, IC : cavitation inertielle,ΔP : variation de pression).
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1.4.2.4 Contrôle de la cavitation in vivo avec une pression variable

Cette section recense les études in vivo qui se sont concentrées sur le contrôle de la cavitation par
la variation de la pression ultrasonore appliquée pendant la sonication. La principale différence avec
celles rapportées dans la section précédente est la présence de variations à la hausse et à la baisse de
la pression ultrasonore en réaction aux signaux rétro-diffusés enregistrés.

KAMIMURA et al. 2019 ont ouvert la BHE chez le PNH en utilisant un protocole qui contrôlait l’aug-
mentation de la pression acoustique de manière progressive. Le signal de mesure était un indice de
cavitation inertielle (IC). Cet indice a été calculé en intégrant le spectre du signal rétro-diffusé par les
MB en dehors des bandes de fréquences entourant les harmoniques et l’UH (ces bandes sont aussi
appelées inharmoniques). Un événement se produisait si l’indice IC dépassait un seuil (+150 % par
rapport à la référence) au cours d’un tir. L’algorithme de contrôle comprenait une phase de rampe au
cours de laquelle la pression était augmentée à chaque tir par un pas de pression fixe de 9kPa. L’aug-
mentation pouvait être interrompue et la pression diminuée du même palier dès qu’un événement
se produisait, mais la rampe reprenait l’augmentation lors des tirs suivants. La phase d’augmenta-
tion ne se terminait que si deux événements se produisaient dans la dernière seconde (c’est-à-dire
dans les cinq derniers tirs) ou si le nombre d’événements était supérieur à dix. La pression était alors
maintenue constante et diminuée par un palier de pression fixe de 9kPa si 2 nouveaux événements
consécutifs se produisaient. Le seuil de valeur d’IC a été choisi sur la base d’expériences précédentes.
Cette étude a montré la robustesse de cet algorithme pour ouvrir la BHE en évitant tout dommage
vasculaire.

Le même protocole que dans l’article de Kamimura a été repris dans l’article publié par NOVELL

et al. 2020. Les données des enregistrements PCD ont été utilisées pour proposer un nouvel indice de
cavitation permettant d’éviter les dommages vasculaires. Ce nouvel indice de cavitation ne est uti-
lisable que si les temps de boucle sont inférieurs à la durée des tirs ultrasonores afin de permettre
la modulation de la pression au sein d’un tir. L’évolution de l’UH a été observée à l’intérieur d’un tir
(typiquement 10 ms) afin d’observer la déstabilisation des MB au fil du temps. Le niveau des UH a
été comparé à une fenêtre de référence située au début de ce tir. Les UH sont apparus spontanément
durant le tir (au bout de quelques ms), avant le début de la cavitation inertielle (en moins de 128 µs).
L’objectif est de couper le tir ultrasonore ou de réduire son amplitude dès que le contenu UH est dé-
tecté, ce qui permettrait une réaction immédiate.

Une étude publiée par T. SUN et al. 2017 a utilisé un protocole plus complexe pour l’ouverture de
la BHE chez le rat. Le temps de sonication et l’amplitude des ultrasons étaient tous deux variables. Les
indices calculés à partir du signal rétro-diffusé étaient les composantes harmoniques (DCC stable) et
le bruit large bande (IC). L’amplitude de la pression a été contrôlée par un contrôleur intégral pour at-
teindre une consigne définie sur la composante harmonique. La consigne a été choisie à partir d’une
étude précédente et a été définie comme la valeur en dessous de la valeur maximale de la composante
harmonique atteinte sans augmentation simultanée du bruit large bande. La DCC stable a été calcu-
lée en intégrant et en additionnant toutes les émissions harmoniques de chaque tir. Une fois que la
DCC sélectionnée a été atteinte, la sonication a été interrompue. Une condition de sécurité a égale-
ment été développée dans le contrôle de rétroaction : si une augmentation des émissions de bruit
large bande était détectée, la pression émise était réduite dans le tir suivant d’un pas fixe. La boucle
de rétroaction durait 250 ms et les auteurs ont convenu que l’un des meilleurs moyens d’améliorer la
sécurité de la sonication était de réduire cette durée.

BING et al. 2018 ont publié une étude comparant 3 types différents de MB (Definity, Optison, na-
nobulles fabriquées au laboratoire) pour l’ouverture de la BHE chez le rat. Le signal de mesure était
un indice calculé à partir de la décomposition en fréquence du signal rétro-diffusé pour un tir ul-
trasonore entier. L’indice a été calculé en intégrant la deuxième composante UH (0,75 MHz) sur une
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bande de fréquence (0,05 MHz), cette valeur étant moyennée avec la valeur des deux tirs précédents.
La consigne a été choisie à partir d’études antérieures sur l’ouverture de la BHE. La commande était
basée sur une variation de pression fixe (10 à 30 kPa) selon si l’indice était supérieur ou inférieur à une
bande morte entourant la consigne. La boucle de rétroaction durait 1 seconde. Il s’agissait d’une so-
lution efficace pour adapter un contrôle intégral lorsque le taux de rafraîchissement de l’algorithme
était plus lent que le système à contrôler. Cet algorithme est représenté à la figure 1.20C avec un ré-
gulateur intégral pour un contrôle effectué tir après tir.

Çavuşoğlu et ses collaborateurs ont ensuite publié un article ÇAVUŞOĞLU et al. 2019 sur le contrôle
de la cavitation chez la souris en se concentrant sur la différenciation entre les régimes d’oscillation
des MB. Le contrôle a été réalisé par une variation tir après tir de la pression ultrasonore. Le signal de
mesure était l’indice IC qui était calculé à partir de l’intégrale du spectre en dehors des bandes de fré-
quences (˘150 kHz) entourant les composantes harmoniques et ultra-harmoniques. Leur contrôle
était basé sur un pré-étalonnage en deux étapes. Un premier pré-étalonnage de 20 minutes a été
effectué en appliquant plusieurs niveaux de pression sur différents animaux perfusés avec une solu-
tion de MB. Ensuite, les animaux traités ont subi une étape de pré-calibration de 80 s qui consistait
à appliquer les mêmes niveaux de pression que pour les animaux de calibration. Dans cette étape de
pré-calibrage, les tirs ne duraient que 200 µs comme mesure de sécurité et étaient utilisés pour établir
des relations avec les bandes de pré-calibrage de la première expérience afin de réduire l’effet sur les
variations inter-animaux. Le contrôle a été effectué en déterminant, à partir des valeurs de l’indice
IC des tirs précédents, les états de cavitation correspondants aux différents modes d’oscillation ob-
tenus avec le pré-étalonnage. La pression ultrasonore du tir suivant était alors choisie pour être aussi
proche que possible de l’état de cavitation stable. Malgré une boucle de contrôle lente (1s), le contrôle
a été efficace. Cependant, le pré-calibrage semble provoquer une certaine extravasation des globules
rouges.

Un article récent publié par MCDANNOLD et al. 2020 présente un contrôle de la cavitation par la
pression chez des rats. Le contrôle par rétroaction n’était actif que quelques secondes, ensuite la va-
leur moyenne de la pression de l’étape initiale a été maintenue pour le reste de la sonication. L’indice
utilisé pour mesurer l’état de cavitation était l’intégrale du spectre entourant les deuxième et troi-
sième harmoniques (460 et 690 ˘10 kHz). Le contrôleur intégral augmentait ou diminuait la pression
d’une valeur proportionnelle à la différence entre la consigne et la valeur de l’indice. Un seuil mini-
mal d’action a été mis en place autour de la valeur de consigne pour limiter la sensibilité au bruit. Le
contrôle commençait à la 8ème seconde, s’arrêtait à la 30ème seconde, la valeur moyenne de la pression
pendant le contrôle était alors fixée pour les 25 secondes restantes. La pression pouvait encore être
réduite si la composante SH émergeait du bruit ou si le bruit large bande dépassait un certain seuil.
L’étude a conclu qu’il est possible d’ouvrir la BHE de manière répétée et sans dommage avec le sys-
tème clinique ExAblate®. La fréquence de répétition des tirs ultrasonores était de 1,1 Hz.

Chien et ses collaborateurs ont publié une étude (CHIEN et al. 2022b) sur l’ouverture de la BHE
chez la souris. Le signal de mesure était la troisième harmonique du spectre rétro-diffusé représen-
tant le SC. Une baseline a été préalablement acquise pour 10 tirs après le début de la perfusion de MB
à une pression relativement faible (0,2 MPa). Le but du contrôle de la cavitation était d’obtenir dif-
férentes augmentations de la SC par rapport à la baseline (0,5, 1, 2, 3, 4 dB). Après une phase initiale
d’augmentation linéaire de la pression, la SC était maintenue en faisant varier la pression ultrasonore
d’un pas fixe (13 kPa) lorsque l’écart entre la SC et la consigne dépassait un certain seuil. La durée de
la boucle était de 500 ms. Pour chaque consigne, le volume d’ouverture de la BHE et les dommages
histologiques ont été décrits. Toutes les différentes consignes ont permis la perméabilisation de la
BHE et les consignes (0,5, 1, 2 dB) n’ont pas induit d’ERBC détectable.

Une autre étude a ensuite été publiée par CHIEN et al. 2022a, utilisant le même protocole. Cette
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fois, l’étude a été réalisée sur des porcs en tant que modèle animal de grande taille. La référence était
composée de seulement 5 tirs qui ont été émis à une pression de 0,3 MPa. Les consignes étaient (0,25,
0,5, 1 dB). Les trois consignes ont entraîné l’ouverture de la BHE et seule la consigne de 1 dB a entraîné
des dommages histologiques visibles. Le temps de boucle a été ralenti à 1s.

Un article publié par H. LEE et al. 2022 présente l’ouverture de la BHE chez des souris dans le but
de favoriser le marqueur pro-inflammatoire ICAM-1 et d’administrer un anti-PD1 dans un modèle de
glioblastome chez la souris. La stratégie de contrôle mise en œuvre visait à atteindre une augmenta-
tion ciblée de l’indice de cavitation stable. Cet indice a été calculé en intégrant la troisième harmo-
nique du signal rétro-diffusé. La pression a ensuite été ajustée pour atteindre le point de consigne
de la cavitation stable. Une loi de comportement pour les émissions de la troisième harmonique a
été construite à partir de données antérieures. La taille du pas a varié en fonction de la proximité
entre les données collectées et le modèle reconstruit. Le modèle lui-même a été ajusté sur la relation
pression-amplitude en utilisant un modèle de tangente hyperbolique. De plus, ce régulateur n’a été
activé qu’après la détection du bolus de MB dans la circulation sanguine et a été arrêté après une
diminution de 20 % de la concentration en MB. Une mesure de sécurité a été mise en place en sur-
veillant le bruit large bande, où la pression était automatiquement réduite d’un pas fixe lors de la
détection. La boucle de contrôle avait une durée de 1 seconde. L’approche de contrôle s’est avérée
efficace, sûre et robuste face aux variations biologiques chez toutes les souris testées.

1.4.3 Synthèse de l’étude bibliographique

Les études présentées ci-dessus illustrent l’importance du contrôle de la cavitation en temps réel
in vivo. Les sections 1.4.1.6, 1.4.1.7 et 1.4.1.8 mettent en évidence la grande variété d’indices de ca-
vitation et de mesures de référence qui ont été utilisées, ainsi que les différentes méthodes pour les
calculer. Nous avons souligné certaines différences substantielles dans les stratégies de surveillance
de la cavitation utilisées par les groupes de recherche, en partie dues à des disparités dans l’équipe-
ment, les modèles animaux et les montages expérimentaux utilisés (par exemple, des fréquences plus
basses pour des crânes plus épais, voir le tableau 1.2). Il existe également des différences dans l’in-
terprétation de certaines composantes fréquentielles. Le bruit large bande est couramment mesuré
pour prédire une éventuelle hémorragie ou un œdème, son impact biologique étant consensuel. Les
harmoniques ne représentent que la cavitation stable lorsqu’elles sont surveillées et interprétées. En
ce qui concerne les UH et le SH, plusieurs conclusions existent. Certaines études considèrent les com-
posantes UH/SH comme de la cavitation stable tandis que d’autres les considèrent comme du bruit
large bande. Cela a un impact sur les algorithmes de contrôle de la cavitation, qui fonctionneront dif-
féremment dans l’utilisation de l’UH/SH selon qu’ils soient interprétés comme de la cavitation stable
ou inertielle.

Les études in vivo ont mis en place des protocoles permettant d’effectuer un contrôle sûr tir à
tir avec des temps de boucle supérieurs à 10 ms. Le principal problème des algorithmes de contrôle
actuels est le délai de traitement. En effet, il est difficile de préserver une cavitation stable et efficace
pendant un tir ultrasonore, car le comportement dynamique et la concentration des MB varient dans
le temps. L’extrême variabilité de la réponse des MB est parfaitement illustrée par toutes les études
de perméabilisation de la BHE à pression ultrasonore constante, où les indices de cavitation stable
ou inertielle peuvent varier d’un facteur 10 pour des tirs consécutifs. Par conséquent, même pour
des tirs successifs d’amplitude et de durée similaires, le flux variable de MB polydispersées dans le
faisceau ultrasonore générera des réponses de cavitation différentes (phénomène stochastique). Par
conséquent, le manque de contrôle au sein d’un tir ultrasonore nécessite une grande prudence (c’est-
à-dire l’utilisation de marges de sécurité au détriment de l’efficacité) afin d’éviter l’apparition d’une
cavitation inertielle. Tous les algorithmes évalués dans les études in vivo sont le résultat de straté-
gies très sûres : augmentation très progressive, réduction de l’amplitude au début de l’IC. Comme
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l’ont souligné certaines études (NOVELL et al. 2020), il est possible au début de certains tirs de détec-
ter l’IC de manière précoce. Cette détection en temps réel permettrait de réduire l’amplitude ou de
mettre fin au tir en cours. Cette simple mise en œuvre pourrait réduire fortement la durée de l’IC au
sein d’un tir (jusqu’à 250 µs avec la mise en œuvre de FPGA). Les études in vitro utilisent principa-
lement des algorithmes avec des contrôles dit intra-pulse (détection de cavitation et modulation du
signal dans un même tir). Ces études nous permettent d’observer les types d’algorithmes, principa-
lement les contrôleurs intégraux qui pourront être utilisés in vivo une fois que les technologies FPGA
seront implémentées. Actuellement, seuls quelques groupes de recherche disposent des moyens né-
cessaires pour mettre en œuvre un tel contrôle, tandis que beaucoup préfèrent se concentrer sur les
aspects pharmaceutiques et biologiques, optant pour un contrôle tir après tir (détection de cavitation
et modulation du signal d’un tir à l’autre).

La revue de la littérature présente des études in vitro avec différents types de contrôle adaptés à
des temps de boucle très courts. Les résultats obtenus in vitro bénéficient de conditions expérimen-
tales mieux maîtrisées avec entre autres l’émission d’un faisceau ultrasonore sans aberration et un
signal rétro-diffusé plus intense. Récemment, les premiers exemples d’utilisation de FPGAs dans le
contrôle de la cavitation intra-pulse ont été réalisés in vivo avec une étude de transmission à travers
un crâne (CORNU et al. 2022).

La durée de la sonication nécessaire pour ouvrir la BHE est très variable. La plupart des études
utilisent des sonications qui durent entre 2 et 3 minutes, c’est-à-dire jusqu’à ce que les MB soient
éliminées de la circulation sanguine. Cependant, d’autres études parviennent à perméabiliser la BHE
avec des sonications de moins de 10s (TSAI et al. 2016). De même, de nombreux autres paramètres
sont fixés dans les études de contrôle de la cavitation : type des MB utilisées, fréquence de répétition
des tirs ultrasonores, durée des tirs, méthode d’injection des MB. La fréquence de répétition des tirs
est particulièrement impactant lors de tirs à des pressions suffisantes pour détruire les MB. En effet
selon la vitesse de circulation des MB, le volume de la tache focale sera plus ou moins rempli de
MB non excitées lors des tirs suivants. Pour la perméabilisation de la BHE, la cavitation inertielle ne
devrait pas apparaître et le choix de la fréquence de répétition des tirs n’en est donc pas limité (J. J.
CHOI et al. 2012).

Chaque groupe a optimisé ces paramètres, mais les différences de protocole entraînent des écarts
importants dans les résultats et rendre la comparaison entre les stratégies très complexe. Ainsi, chaque
combinaison de modèle animal, de PCD, d’émetteurs, de MB pourrait avoir un algorithme et des pa-
ramètres ultrasonores dédiés afin d’optimiser l’efficacité de la perméabilisation de la BHE et le pro-
cessus de sécurité.

En ce qui concerne l’utilisation de différents indices de cavitation, nous pourrions résumer que
deux indices distincts sont nécessaires. Le premier serait un indice de cavitation stable et donc un
indice corrélé à la perméabilisation de la BHE. Il pourrait être obtenu à partir des composantes har-
moniques et devrait être maximisé. Le second serait un indice de danger, qui serait un indicateur de
cavitation inertielle et qui devrait donc être minimisé. Cet indice pourrait probablement être calculé
à partir du bruit large bande. La déstabilisation des MB calculée à partir des composantes UH des MB
pourrait également être incluse dans cet indice de danger. Cela permettrait de prévenir l’apparition
de lésions vasculaires résultant de la cavitation inertielle à un stade plus précoce.

Suite aux nombreuses preuves de concept et études précliniques, quelques essais cliniques sur
la perméabilisation de la BHE ont déjà été menés à bien chez l’Homme. A ce jour, plusieurs études
cliniques sont en cours de recrutement (BECCARIA et al. 2020 ; BUNEVICIUS et al. 2020 ; K.-T. CHEN

et al. 2021a). Les différentes pathologies ciblées par ces études sont le glioblastome, la maladie d’Alz-
heimer, la maladie de Parkinson et la sclérose latérale amyotrophique. Différents systèmes cliniques
sont utilisés pour réaliser la perméabilisation de la BHE dans le cerveau humain (K.-T. CHEN et al.
2021b; MAINPRIZE et al. 2019 ; S.-Y. WU et al. 2018a; BECCARIA et al. 2020).

Les différents articles (ABRAHAO et al. 2019 ; GASCA-SALAS et al. 2021 ; MAINPRIZE et al. 2019 ;
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PAVLOS ANASTASIADIS et al. 2021 ; LIPSMAN et al. 2018) décrivant des protocoles cliniques d’ouver-
ture de la BHE avec contrôle de la cavitation utilisent tous le même protocole de contrôle de pression
et le même système, à savoir la réduction d’amplitude après la détection de la composante SH à l’aide
du système Exablate®. Une autre étude clinique menée par le Pr. Hynynen (HUANG et al. 2022) et uti-
lisant le même dispositif, a mis en place un algorithme de contrôle de la cavitation différent, utilisant
une augmentation progressive de la pression jusqu’à atteindre la valeur du SH souhaitée. La pres-
sion est ensuite maintenue constante. Les résultats, préliminaires mais prometteurs, démontrent des
perméabilisations réussies de la BHE sans effets indésirables observés. À l’avenir, on s’attend à la pu-
blication de résultats supplémentaires associés à l’ouverture de la BHE, ainsi qu’à l’émergence de
différentes techniques de contrôle de la BHE. Cependant, la mise en œuvre de ces techniques peut
être retardée en raison des réglementations propres à chaque pays régissant les essais de nouveaux
protocoles de thérapies par ultrasons et MB.

La dose d’exposition à la cavitation correspond à la quantité de cavitation stable cumulée sur
l’ensemble des tirs constituant le traitement. La corrélation entre cette dose de cavitation et sa cor-
rélation avec la délivrance de médicaments suscitent, dans le contexte de l’ouverture de la BHE, un
intérêt croissant au sein de la communauté scientifique. Cela est particulièrement pertinent compte
tenu de la multiplication des études examinant l’efficacité de différents médicaments. Des recherches
récentes ont établi des corrélations entre la dose de cavitation et la quantité de médicaments délivrés
(JI et al. 2021 ; P. LEE et al. 2023 ; H. CHEN et al. 2014 ; MARQUET et al. 2014 ; J. WU et al. 2014), sou-
lignant ainsi le potentiel d’optimisation de la délivrance de médicaments au cerveau, grâce à des
boucles de rétroaction basées sur ces relations dose-réponse. L’exploration de la dose de cavitation et
sa corrélation avec la délivrance de médicaments ouvrent des perspectives prometteuses pour amé-
liorer l’efficacité et la précision de la délivrance de médicaments à travers la BHE. L’utilisation d’algo-
rithmes basés sur ces corrélations offre de nouvelles possibilités pour optimiser la délivrance ciblée
de médicaments au cerveau.

Réaliser l’ouverture de la BHE sur un volume représente également un défi majeur. Alors que la
plupart des études chez les rongeurs se limitent à l’ouverture d’un point focal, des observations dans
des études cliniques ont montré des ouvertures volumiques différentes utilisant le guidage électro-
nique et une série de tirs juxtaposés. Cependant, il n’existe actuellement aucun article sur l’ouverture
de la BHE avec un contrôle de cavitation utilisant un transducteur mobile. Dans les études cliniques,
les volumes de perméabilisation sont significativement plus importants que dans les études précli-
niques, ce qui nécessite des recherches supplémentaires dans ce domaine.

Dans le contexte de l’ouverture de la BHE in vivo, l’absence d’un modèle complet pour simuler
les résultats obtenus constitue un défi majeur. Bien qu’il soit possible de modéliser les interactions
entre un nombre fini de MB, la nature polydispersée des MB, ainsi que leur position variable et leur
proximité avec les parois capillaires sanguines, qui présentent elles-mêmes des positions, tailles et
orientations diverses, rendent extrêmement difficile la simulation de l’ensemble de ces interactions
complexes. Cependant, avec les progrès de la puissance de calcul et les développements en cours
dans ce domaine, il serait possible d’utiliser des simulations pour estimer certains paramètres et po-
tentiellement réduire le nombre d’expériences. Ces avancées offrent des perspectives prometteuses
pour la recherche et l’exploration futures dans ce domaine.

Parallèlement à ces avancées, l’utilisation croissante de la PAM présente un grand potentiel pour
relever les défis de l’ouverture de la BHE. La PAM permet de confirmer la position précise des zones
de cavitation. Cette technologie offre l’avantage de limiter les erreurs de positionnement du point
focal, potentiellement induites par la déflexion du faisceau ultrasonore par le passage du crâne, et
d’empêcher la cavitation non intentionnelle en dehors de la zone de perméabilisation ciblée. En in-
corporant une boucle de rétroaction basée sur le guidage électronique ou le déplacement mécanique,
il devient possible de réduire les erreurs de positionnement du point focal, éliminant ainsi finalement
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la dépendance à l’IRM pour le guidage du traitement. Cette intégration de la PAM et des mécanismes
de rétroaction en temps réel constitue une avancée significative pour améliorer la précision et l’effi-
cacité des procédures d’ouverture de la BHE.

Enfin, l’intelligence artificielle et les techniques d’apprentissage automatique ont le potentiel
d’optimiser les procédures d’ouverture de la BHE par ultrasons focalisés, en les faisant passer à la
vitesse supérieure. (P. LEE et al. 2023) ont récemment démontré l’application réussie d’algorithmes
d’apprentissage profond pour détecter les volumes d’ouverture de la BHE, ce qui a permis de réduire
les doses d’agents de contraste injectés pour l’IRM. Cependant, il convient de noter que l’efficacité de
ces méthodes d’IA pour améliorer le contrôle de la cavitation dépend de la disponibilité d’un grand
nombre de données humaines pour leur entraînement. De plus, les algorithmes d’IA, tels que ceux
étudiés par H. XU et al. 2019, montrent des perspectives prometteuses pour améliorer la détection
et la classification des états de cavitation. L’intégration de l’IA et des méthodes d’apprentissage au-
tomatique, basée sur des modèles physiques bien développés et un nombre conséquent de données
humaines, a le potentiel d’améliorer la précision et l’efficacité des procédures d’ouverture de la BHE,
permettant une délivrance de médicaments personnalisée et optimisée au cerveau.

1.5 Conclusion partielle

J’ai présenté au cours de ce chapitre d’introduction les enjeux de la perméabilisation de la BHE,
enjeux qui permettront d’augmenter drastiquement la quantité de médicaments utilisables pour soi-
gner les pathologies du SNC. La perméabilisation de la BHE par ultrasons focalisés est l’approche de
cette thèse. J’ai donc après avoir présenté les différents moyens de faire passer des molécules phar-
maceutiques dans les tissus cérébraux, décris les outils à notre disposition pour mettre en place cette
technologie. Les ultrasons focalisés, les transducteurs focalisés ainsi que la transmission des ultra-
sons au travers du crâne sont ainsi détaillés pour permettre au lecteur une compréhension la plus
complète pour aborder l’ensemble des expériences réalisées pendant ce doctorat.

L’état de l’art a ensuite permis de mettre en évidence les progrès significatifs réalisés dans la com-
préhension du contrôle de la cavitation et son impact sur la perméabilisation de la BHE. Cependant,
plusieurs défis restent à relever, notamment la nature stochastique de la cavitation et la nécessité
d’un contrôle de pression le plus adaptatif aux populations de MB excitées. Des recherches supplé-
mentaires sont nécessaires pour traduire les résultats précliniques en contexte clinique, en mettant
l’accent sur l’augmentation des volumes de perméabilisation et la mise en œuvre du contrôle de pres-
sion par ultrasons à travers le crâne humain. La résolution de ces défis est essentielle pour explorer
le plein potentiel de l’ouverture de la BHE par MB en tant que stratégie thérapeutique efficace pour
diverses maladies cérébrales.
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Chapitre 2

Caractérisation de la cavitation in vitro

Ce chapitre présente les différentes expériences qui ont pour objectif de caractériser la cavitation
des microbulles in vitro. Il détaille l’intérêt de cette caractérisation, le matériel utilisé ainsi que les
protocoles et dispositifs expérimentaux mis en place dans le cadre de cette expérience.

Le travail présenté dans ce chapitre a été réalisé entièrement par moi-même, que ce soit au niveau
de l’expérimentation ou du traitement des données. La partie en impression 3D a été produite par le
laboratoire de mécanique de Neurospin.
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2.1 La caractérisation de la cavitation des microbulles in vitro

2.1.1 Rôle de la caractérisation

L’objectif premier de cette thèse est la création d’algorithmes de contrôle de la cavitation permet-
tant d’implémenter une boucle de rétroaction lors de l’ouverture de la barrière hémato-encéphalique.
Pour ce faire, il convient préalablement de mesurer précisément les signaux rétro-diffusés par les MB
et d’en extraire différents indices qui seront utilisés par ces algorithmes. L’apparition des différentes
composantes lors des différentes phases de la cavitation a été mise en évidence par plusieurs travaux.
Ainsi la cavitation stable sera caractérisée principalement par la présence des harmoniques de la fré-
quence d’émission. La déstabilisation des MB, est caractérisée par l’apparition de composantes ultra-
harmoniques (LEIGHTON 1994 ; SHI et al. 2000). Enfin en cas de cavitation inertielle et d’implosion des
MB, ce sera le bruit large qui augmentera fortement sur le spectre des signaux rétro-diffusés (W.-S.
CHEN et al. 2003 ; EVERBACH et al. 1997). Toutefois, même si les composantes restent les mêmes, des
résultats très différents en termes de comportements ou de valeurs obtenues sont trouvés dans la lit-
térature. En effet, il existe une grande pluralité de calculs possibles pour tous ces indices et il convient
de choisir ceux adaptés à notre matériel (émetteur, récepteur, type et concentration des MB), et nos
expériences (espèces animales, positionnement du transducteur, technique de couplage). C’est pour
cela que des acquisitions in vitro d’abord, puis in vivo, permettront de mettre en évidence les types
de calculs et les bandes fréquentielles les plus pertinents pour caractériser la cavitation des MB dans
nos conditions expérimentales. Ces indices serviront ensuite comme signaux de contrôle dans nos
algorithmes d’ouverture de la BHE.

Les acquisitions in vitro présentent de nombreux intérêts. Premièrement, il est possible de carac-
tériser de larges plages de pressions, allant jusqu’à des pressions pour lesquels d’importants dom-
mages auraient été produits. Ces pressions importantes créant de potentiels dommages aux tissus,
il n’est pas possible d’enchaîner les tirs ultrasonores dans cette partie du tissu. De plus, dans toutes
les expériences in vivo, la concentration en MB n’est connue qu’au moment de l’injection, et cette
concentration va varier très fortement dans la circulation sanguine. Cela rend toutes les observations
dépendantes d’un paramètre qui reste inconnu et difficilement caractérisable. Enfin, in vivo, le rap-
port signal sur bruit (RSB) du signal reçu est dégradé du fait de la propagation au travers du crâne et
des tissus. La caractérisation des MB s’en trouve alors amputée, selon la diminution du RSB, d’une
partie non négligeable du signal. Pour ces raisons, les expériences in vitro sont pertinentes en parti-
culier lorsque l’ensemble des données sont acquises et traités avec les même matériels et méthodes
que les données ensuite récupérées in vivo.

2.1.2 État de l’art de la caractérisation de la cavitation in vitro

Dans la littérature, différentes expériences ont été réalisées pour caractériser la cavitation des
MB et les signaux rétro-diffusés associés. Ces expériences utilisent différents dispositifs expérimen-
taux pour caractériser la cavitation. Certaines expériences utilisent du gel d’agar, il peut s’agir soit
de chambres contenant les MB excitées (Y. LIN et al. 2017), soit de tunnels dans lesquelles ces der-
nières circulent (MARTINEZ et al. 2022) ou ne circulent pas (SASSAROLI et al. 2007 ; TUNG et al. 2010a).
Certaines expériences placent les MB diluées dans un contenant avant de tirer les ultrasons dessus
(PAUL et al. 2010). Enfin d’autres expériences utilisent des capillaires en plastique plongés dans une
cuve d’eau. C’est cette configuration qui a été retenue pour mon expérience. Cette configuration pré-
sente l’avantage d’être simple à mettre en place, reproductible, et permet d’observer la cavitation à
différentes pressions avec de très nombreux tirs se succédant grâce à la circulation des MB en continu.

Il existe dans la littérature d’autres études caractérisant l’apparition des composantes inertielles
ou ultra-harmoniques sans utiliser des MB. Ces études utilisent soit des nano-gouttes (PRIEUR et al.
2016) ou n’utilisent aucune MB et les créent en tirant à des pressions importantes (quelques MPa)
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(SABRAOUI et al. 2011 ; FANT et al. 2019 ; CORNU et al. 2018). Ces études ne seront pas ici présentées
car leurs résultats ne sont pas comparables avec des tirs sur des MB déjà formées.

Les résultats des différentes études montrent que des seuils de pression bien définis sont observés
pour l’apparition des composantes ultra-harmoniques et de bruit large bande. Ces seuils présentent
une grande disparité selon les articles, en grande partie dû aux grandes différences de dispositifs
expérimentaux. Le seuil d’apparition de la cavitation inertielle dans ces articles varie entre 0,36 et
0,72. Pour le seuil d’apparition des ultra-harmoniques, seules deux études l’évaluent et les seuils sont
0,18 et des valeurs variant entre 0,2 et 0,4 selon la taille des MB utilisées. Le seuil d’indice mécanique
d’apparition des ultra-harmoniques est inférieur ou égal à celui de l’apparition du bruit large bande
dans toutes les expériences mesurant ces 2 seuils.

Selon les études, la circulation des MB entre les tirs ultrasonores n’est pas toujours assurée, intro-
duisant potentiellement des effets d’hystérésis entre les tirs. De plus une grande diversité de MB est
utilisée et leur dilution présente également un large éventail de valeurs. Certains paramètres sont mo-
difiés dans le dispositif expérimental en plus de la pression ultrasonore : taille du tunnel (SASSAROLI et
al. 2007), fréquence d’émission (PAUL et al. 2010), taille des MB (MARTINEZ et al. 2022), concentration
des MB (Y. LIN et al. 2017 ; MARTINEZ et al. 2022). Les paramètres variants autres que la pression et
la fréquence d’émission provoque dans plusieurs études la variation des seuils des différents indices
(SASSAROLI et al. 2007; MARTINEZ et al. 2022). Ces caractéristiques sont résumées dans le tableau
2.1. Ces résultats ont été obtenus avec un large panel de paramètres acoustiques et de procédés de
traitement de signal, cela explique les disparités entre les seuils observés.

Étude

MB /
concentra-

tion
(MB/mL)

Fréquence
d’émission

(MHz)

Milieu /
diamètre
du tunnel

(µm)

Vitesse de
circulation

(mm/s)

Paramètres
variants

Seuils des
UH / BB

(MI)

(SASSAROLI

et al. 2007)
Optison /

1 ´ 8E 6 1,736
Tunnel /

90-800 µm
0

Diamètre
du tunnel

X /
0,49-0,72

(TUNG

et al.
2010a)

Definity /
2,5E 7 1,525

Tunnel /
610 µm

0 X / 0,36

(PAUL et al.
2010)

Sonazoid /
8E 5 2 - 6 Cuve / N/A N/A

Fréquence
d’émission

0,18 / X

(Y. LIN

et al. 2017)
SonoVue /

1E 3´2,5E 7 1
Cavité /

N/A
N/A

Dilution /
Paramètre

US
0,5 / 0,5

(MARTINEZ

et al. 2022)
Fabriquées

/ 1E 11 1,515
Tunnel /
900 µm

15
Taille des

MBs
0,2-0,4 /

0,6

TABLEAU 2.1 – Différents paramètres des expériences de l’état de l’art sur la caractérisation de la cavi-
tation in vitro des MB ainsi que les seuils d’apparition en indice mécanique du bruit large bande et des
composantes ultra-harmoniques.

Toutefois ces résultats sont assez peu précis. En effet, la majorité des études effectuait des mesures
avec des pas de pression de 50 à 200 kPa. La précision du seuil de déclenchement de ces expériences
est donc limitée. De plus, les différences de dispositif expérimental (fréquence d’excitation, MB, cir-
culation des MB) et d’analyse des données (fenêtrage, détection des indices, bandes fréquentielles)
rendent la correspondance de ces niveaux de pression complexe voir impossible pour les paramètres
utilisés dans notre laboratoire.

C’est pourquoi une expérience de caractérisation de la cavitation in vitro a été effectuée. Cette
expérience s’est efforcée de caractériser différentes concentrations de MB ainsi qu’une plage étendue
de pression avec un pas de mesure permettant une détection fine des variations de la cavitation. Les
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paramètres utilisés sont choisis pour être transposable aux expériences réalisées in vivo. L’utilisation
d’un capillaire avec une circulation constante a aussi été utilisée pour faciliter la mesure de ces plages
de pression avec une quantification fine nécessitant un grand nombre de mesures.

2.2 Dispositif expérimental et protocole

2.2.1 Dispositif expérimental

L’expérience de caractérisation de la cavitation in vitro a été menée avec le transducteur utilisé
pour les expériences sur les rongeurs. Pour cela, la chaîne d’émission des ultrasons et d’acquisition
des ultrasons reste inchangée au cours de toutes ces expériences. Le transducteur utilisé est un mono
élément de fréquence centrale f = 1,5 MHz (diamètre externe D = 25 mm) construit par Imasonic®, et
percé en son centre (diamètre interne d = 8,96 mm). Sa tache focale se trouvait à une distance F = 20
mm, et les dimensions de la tache focale étaient les suivantes : l6dB étant la largeur de la tache focale
et L6dB (cf équation 2.3). La vitesse de propagation des ultrasons dans les tissus mous utilisée est
c “ 1482 m.s-1. Le PCD en son centre avait une fréquence centrale de 4,5 MHz et était aussi construit
par Imasonic®.

l6dB “ 1,4λ
F

D
“ 1,1 mm (2.1)

L6dB “ 9,7λp
F

D
q2 “ 6,1 mm (2.2)

avec λ“
c

f
“ 0,988 mm (2.3)

Le transducteur était maintenu dans un support réalisé en impression 3D (cf figure 2.1) permet-
tant de faire traverser, de manière reproductible, un capillaire au centre de la tache focale. Le capillaire
utilisé était un tuyau de diamètre externe dexter ne “ 2 mm et de diamètre interne di nter ne “ 0,8 mm.
Un liquide (eau milliQ) contenant différentes concentrations de MB SonoVue® était mis en circula-
tion à l’intérieur de ce capillaire.

FIGURE 2.1 – A) Transducteur ultrasonore avec le PCD inséré dans la cavité centrale et la pièce en im-
pression 3D. B) Schéma 3D de la pièce imprimée en 3D avec SolidWORKS®, permettant de maintenir
le capillaire au centre de la tache focale du transducteur focalisé pour rongeurs.

La solution était mise en circulation par une pompe péristaltique (minipuls 3, Gilson®) permet-
tant de réguler la vitesse du liquide. La vitesse a été fixée à vl i qui de “ 18 mm.s-1 ce qui permettait de
se rapprocher de la vitesse moyenne de circulation sanguine dans le cerveau (CHAVIGNON 2021). La
vitesse est toutefois plus importante que les vitesses usuelles observées dans les capillaires cérébraux
qui sont entre 1 et 3 mm.s-1 (PAWLIK et al. 1981 ; KLEINFELD et al. 1998 ; KUGA et al. 2009 ; UNEKAWA

et al. 2010). Le choix de la vitesse de circulation à suivi la problématique suivante : être le plus proche
des vitesses du sang dans les capillaires et minimiser le temps entre les tirs. En effet, garantir une
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vitesse suffisamment importante permet de réduire le temps entre chaque tir, temps qui permet de
vidanger la portion du capillaire à l’intérieur de la tache focale et de mettre en face du transducteur
des MB non excitées. Minimiser le temps entre les tirs permet de réduire la durée de l’expérience et
minimiser ainsi les variations de l’état et de la concentration des MB dans le bécher en agitation.

Pour définir la vitesse de circulation, des bulles d’air étaient introduites dans le capillaire, leur vi-
tesse de déplacement (observation visuelle) sur 40 centimètres a été calculée et la vitesse de rotation
de la pompe adaptée afin de garantir les 18 mm.s-1. La solution pompée était contenue dans un bé-
cher positionné sur un agitateur magnétique. Le passage de la pompe après le passage par la zone de
sonication permettait d’éviter que les compressions de la pompe péristaltique n’affectent les MB en
circulation.

FIGURE 2.2 – Photo du dispositif expérimental avec la cuve, le transducteur, la pièce en impression 3D
et le capillaire ainsi que l’absorbeur acoustique

Le transducteur, la pièce imprimée et une partie du capillaire étaient immergés dans un bain
d’eau dé-ionisée qui était préalablement dégazée pendant environ 3 heures avec un système hydrau-
lique conçu par Image Guided Therapy® (Pessac, France), composé, entre autres, d’une pompe de
circulation (débit 3 L.min-1) couplée à une pompe à vide. L’eau de la cuve atteignait ainsi une concen-
tration en oxygène dissous entre 20 et 30%. Un absorbeur acoustique était placé sur la paroi en regard
du transducteur afin de limiter les réflexions sur la paroi de la cuve (cf. Figure 2.2). Enfin, le trans-
ducteur était alimenté par un générateur construit par la société IGT® au travers d’une adaptation
d’impédance réglée pour ce transducteur. Le générateur était commandé par ordinateur via un script
développé sur Python (version 2.7.10). Par ailleurs, le signal émis par le générateur était modulé en
amplitude à partir d’un signal produit par le FPGA (Field-Programmable Gate Array, carte NI PXIe-
7971R®, Austin, TX, 16 bits, module NI-5783) permettant de produire des formes de d’onde particu-
lières que le générateur n’était pas capable de produire nativement (cf. Figure 2.3). À l’intérieur du
transducteur, une cavité permettait d’insérer un PCD qui agissait en récepteur ultrasonore (cf Figure
2.1). Il permettait d’enregistrer sur la carte d’acquisition FPGA les signaux ultrasonores rétro-diffusés
par les MB en oscillation.

2.2.2 Protocole

2.2.2.1 Paramètres ultrasonores

Lors de chaque expérience, les enveloppes des tirs ultrasonores émis étaient de deux types dif-
férents. Il s’agissait soit (i) de tirs dits trapézoïdaux habituellement utilisés dans nos expériences in
vivo, soit (ii) de tirs dits triangulaires. Les tirs ultrasonores trapézoïdaux étaient constitués d’une pre-
mière phase d’augmentation progressive de la pression (rampe montante) suivie d’une longue durée
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FIGURE 2.3 – Schéma de l’ensemble du dispositif expérimental utilisé pour l’expérience de caractérisa-
tion de la cavitation des microbulles in vitro

à pression constante avant une phase de réduction de pression (rampe descendante), la forme symé-
trique de leur enveloppe temporelle était donc un trapèze (cf Figure 2.4 A). Dans ces expériences, les
signaux étaient tirés avec des amplitudes différentes afin d’observer la variation de la cavitation des
MB selon la pression ultrasonore exercée. Les tirs ultrasonores duraient 10 ms avec des rampes de
durée 0,5 ms en début et fin de tir. Ces rampes avaient pour fonctions d’éviter des variations trop ra-
pides d’amplitude au niveau du générateur, qui auraient pu entraîner des dépassements des valeurs
de pression souhaitées. Les pressions parcourues allaient de 36 kPa à 1,1 MPa avec des pas de 15 kPa.
Pour chacune des 75 amplitudes différentes, 20 répétitions étaient effectuées afin de pouvoir mesurer
la variation des résultats obtenus. La fréquence d’émission était fixée à 1,5 MHz pour correspondre à
la fréquence centrale du transducteur utilisé. La fréquence d’échantillonnage était de 25 MHz.

Une 2nd forme de signal d’enveloppe triangulaire a été utilisée. Ce signal est composé d’une aug-
mentation de la pression pendant 13 ms avant de maintenir la pression constante pendant 2 ms avant
de couper le tir ultrasonore (cf Figure 2.4 B). Ce type de tir ultrasonore avait pour objectif de caracté-
riser les différentes dynamiques d’apparition des composantes fréquentielles durant une augmenta-
tion progressive de la pression. La partie à pression constante finale servait à observer de potentiels
régimes transitoires des indices après ces rampes très progressives. Ces tirs étaient tous effectués avec
la même pression maximale. Il s’agissait donc de 300 répétitions du même tir.

2.2.2.2 Déroulé des expériences

Plusieurs expériences ont été réalisées. Pour chacune des expériences, 4 différentes solutions ont
été mises en circulation dans le capillaire. Premièrement de l’eau dé-ionisée été utilisée. Ensuite 3
dilutions successives de l’agent de contraste ultrasonore SonoVue® étaient utilisées. Les facteurs de
dilution étaient 1:27, 1:80 et 1:240, ils ont été choisis afin que la concentration la plus forte soit proche
de celle utilisée dans les expériences in vivo (1:27) les autres dilutions ont été choisies pour toujours
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FIGURE 2.4 – A) Tir ultrasonore avec une enveloppe trapézoïdale. La pressions est augmentée pendant
400 µs avant d’atteindre une valeur maintenue pendant 9,2 ms. La pression est alors réduite jusqu’à
0 en 400 µs. B) Tir ultrasonore avec une enveloppe triangulaire. Le tir comporte une augmentation
progressive de la pression pendant 13 ms avant de maintenir la pression constante pendant 2 ms.

avoir un facteur 3 avec la précédente. La dilution était effectuée avec de l’eau dé-ionisée non dégazée
afin de maximiser la stabilité des MB au cours de l’expérience.

L’utilisation de concentrations plus faibles permettait de caractériser, au moins de façon tendan-
cielle, le comportement des MB au cours d’une expérience in vivo. En effet, leur concentration décroît
rapidement une fois injectées dans le sang de l’animal. Pour chaque solution, les différentes pressions
ultrasonores étaient tirées de façon aléatoire afin d’éviter que la variation de l’état des MB dans le bé-
cher ne biaise l’expérience.

En effet lors d’expériences préliminaires, il a été observé des variations de l’ordre de 4 à 5% des
indices pour 5 minutes d’agitation dans le bécher de MB. Ces variations sont beaucoup plus faibles
que chez l’animal où les MB sont difficilement observables après 3 ou 4 minutes.

Il y avait pour l’expérience avec des tirs trapézoïdaux 75˚20 “ 1500 tirs ce qui représente une du-
rée d’acquisition de 3 minutes et 45 secondes pour 10 répétitions des tirs par seconde (PRF = 10 Hz).
Cela a permis de considérer les variations de l’état des MB dans le bécher comme presque constant
pendant l’expérience. En effet si pour les composantes harmoniques les variations de l’état des MB
étaient observables, pour les composantes ultra-harmoniques et de bruit large bande, leurs variations
intrinsèques étaient très supérieures à ce changement d’état des MB.

Une fois les tirs de formes trapézoïdales terminés, les tirs avec une enveloppe triangulaire étaient
émis, cela durait 45 secondes ce qui à nouveau permettait de considérer comme acceptable la va-
riation d’état et de concentration des MB pendant toute l’expérience. À la fin de chaque expérience,
le bécher agité était vidé et nettoyé avec une serviette en papier afin d’éviter que des MB n’y restent
accrochées. Le capillaire était rincé avec de l’eau dé-ionisée et des successions d’air et d’eau y étaient
injectées. La concentration suivante de MB était ensuite diluée dans l’eau et après une minute d’agita-
tion et de circulation de la solution, les tirs commençaient. Les concentrations de MB ont été utilisées
dans un ordre croissant (0, 1:240, 1:80 et 1:27) afin qu’en cas de résidu de bulles dans le bécher ou le
capillaire, l’impact soit le plus réduit pour les expériences suivantes.

L’ensemble de l’expérience (c.-à-d. les 4 concentrations et pour chacune les tirs trapézoïdaux et
triangulaires) a été répété 3 fois avec plusieurs flacons de SonoVue® avec des dates d’ouvertures dif-
férentes (cf Table 2.2). L’expérience avec des MB reconstituées pendant l’expérience a été reproduite
2 fois (avec des flacons différents). Après leur ouverture, les flacons de MB avaient été conservés au
réfrigérateur. L’utilisation de ces flacons déjà utilisé a permis plusieurs choses : prioriser les flacons
les plus récents pour les expériences in vivo et vérifier si les MB de ces flacons plus anciens avaient
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des propriétés différentes de celles des MB reconstituées pendant l’expérience.

Expérience 1 Expérience 2 Expérience 3

Délai depuis l’ouverture 0 jour 21 jours 140 jours

TABLEAU 2.2 – Délai depuis l’ouverture des flacons de SonoVue® lors de leur utilisation dans chaque
expérience. Ils ont été conservés au réfrigérateur.

2.2.3 Analyse des signaux enregistrés

2.2.3.1 Traitement des signaux temporels

Chacun des signaux obtenus comptait 260 000 et 380 000 valeurs respectivement pour les tirs
trapézoïdaux et triangulaires. Chacun de ces signaux a suivi le traitement suivant :

1. Découpage en fenêtre de 2048 échantillons du signal temporel (80 µs, 123 cycles), ce nombre
d’échantillon en puissance de 2 permet d’optimiser la vitesse de calcul des Transformées de
Fourier Rapides (Fast Fourier Transform : FFT). Le découpage des fenêtres s’effectuait avec un
décalage de 1024 échantillons de façon à maintenir une redondance du signal mesuré et ne pas
amoindrir trop fortement certaines valeurs lors de l’utilisation de fenêtres d’apodisation qui
suivait. Cela correspond à 253 et 371 fenêtres pour chaque signal. Le fenêtrage commence au
premier cycle pour lequel une augmentation de la pression est observée.

2. Convolution de ces fenêtres avec une fenêtre Flat-top. Cette fenêtre d’apodisation permet lors
de sa convolution d’obtenir un maximum de précision sur l’amplitude du signal tout en rédui-
sant la résolution fréquencielle. Dans notre cas la fréquence des différentes composantes est
connue et seule leur amplitude nous intéresse, cette fenêtre est donc tout indiquée (cf figure
2.5).

3. Passage dans le domaine de Fourier avec une Transformée de Fourier Discrète (TFD) permet-
tant de récupérer les spectres des différentes fenêtres de notre signal.

4. Calcul des différents indices de cavitation

2.2.3.2 Traitement des signaux fréquentiels

Une fois les spectres obtenus, différents indices sont calculés. Plusieurs méthodes sont employées
selon les indices.

Indices Harmoniques Les indices harmoniques sont les valeurs des composantes du spectre aux
valeurs multiples de la fréquence d’émission : fn “ n ˚ f0 | n PN˚. Les indices harmoniques dans
cette expérience sont calculés selon la formule suivante :

Hn “ maxt

b

DSPrn f0 ´ 50kH z : n f0 ` 50kH zsu | n PN˚ (2.4)

avec DSP la Densité Spectrale de Puissance

Les différents indices harmoniques Hn représentent les valeurs de chacune des composantes n f0

obtenus par une détection de maximum sur une bande fréquentielle de ˘50 kH z autour de chaque
harmonique. Ces indices étaient sommés pour représenter la valeur des harmoniques (généralement
sans H1 car fortement dépendante de la réflexion directe) ou analysés séparément.

Pour le calcul de chaque indice, la valeur choisie a été le maximum. En effet la seconde option
aurait été une intégrale du spectre centrée sur chaque harmonique. Toutefois la largeur de la bande
d’intégration aurait été un paramètre changeant la valeur de l’indice, de plus le nombre d’échantillon
dans la fenêtre aurait aussi contribué à la largeur du pic de chaque harmonique, faisant à nouveau
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FIGURE 2.5 – Fenêtre Flat Top utilisée pour la convolution de chaque fenêtre temporelle du signal
acoustique. Sa représentation en fréquence, caractérisée par une précision élevée en amplitude, en fait
un choix optimal pour l’analyse spectrale. Exemple de signal temporel fenêtré avec cette fenêtre, de lar-
geur 2048 points et décalée de 1024 points.

potentiellement varier la valeur de l’indice. La valeur maximale de l’indice correspond à la solution la
plus reproductible pour des traitements variables et avec le moins de paramètres arbitraire à choisir.

Indices sous-harmonique et ultra-harmoniques La fréquence sous-harmonique est la fréquence
de valeur f0

2 . Les indices ultra-harmoniques sont les valeurs des composantes du spectre aux valeurs
des multiples impairs de la fréquence du sous-harmonique : 2n`1

2 f0 | n P N˚. Les indices sous-
harmoniques et ultra-harmoniques dans cette expérience sont calculés selon la même méthodologie
que les harmoniques :

U Hn “ maxt

c

DSPr
2n ` 1

2
f0 ´ 50 kHz :

2n ` 1

2
f0 ` 50 kHzsu | n PN˚ (2.5)

SH “ maxt

c

DSPr
f0

2
´ 50 kHz :

f0

2
` 50 kHzsu (2.6)

Les différents indices sous-harmonique et ultra-harmoniques U Hn et SH représentent les valeurs de
chacune des composantes 2n`1

2 f0 | n PN obtenus par une détection de maximum sur une bande
fréquentielle de ˘50 kHz autour de chaque ultra-harmonique. Ces indices étaient également sommés
pour représenter la valeur des ultra-harmoniques ou analysés séparément.

Indices bruit large bande Le bruit large bande correspond à une augmentation du niveau de bruit
présent sur l’ensemble du spectre. Il est représentatif de la cavitation inertielle. Dans certaines études,
cet indice est calculé en faisant l’intégrale du spectre sur l’entièreté des fréquences dans la gamme
d’écoute du PCD. Toutefois, selon les dispositifs et la longueur des spectres tracés, les harmoniques
et ultra-harmoniques peuvent avoir une influence sur le résultat obtenu. Dans notre cas, les FFT
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étant tracées sur uniquement 2048 points, nous avons choisi d’intégrer le spectre uniquement sur
des bandes fréquentielles excluant les harmoniques et les ultra-harmoniques pour éviter toute per-
turbation.

Pour cela, en plus d’exclure les bandes fréquentielles sur lesquelles les harmoniques et ultra-
harmoniques ont été recherchés, les bandes d’exclusion entourant ces fréquences ont été élargies.
Cela a été choisi à cause de l’effet d’élargissement des pics en fréquence sur le spectre lorsque l’am-
plitude ultrasonore augmente. Cet élargissement n’a pas besoin d’être répercuté sur les bandes de
recherche de maxima car les maxima seront toujours centrés. En revanche dans le cas du bruit large
bande, l’intégrale sur le spectre ne doit pas prendre en compte des fréquences trop proches des pics
harmoniques sous peine de contamination de la valeur intégrale par cet élargissement des pics.

BB “

7
ÿ

i“3

ż
2i`1

4 ´225kH z

2i`1
4 `225kH z

b

DSPr f sd f (2.7)

J’obtiens donc une valeur pour chaque plage de fréquence (au nombre de 5) qui est intégrée et qui
peuvent ensuite être moyennées pour obtenir une valeur globale pour chaque spectre. Pour intégrer
le bruit large bande, une bande fréquentielle de largeur 150 kHz entoure chaque harmonique et ultra-
harmoniques est exclue. Cela revient aussi à intégrer le spectre sur les bandes fréquentielles suivantes
2n`1

4 f0 ˘ 225 kHz | n P v3,7w. Ces bandes ont été choisies afin d’être dans la bande passante du PCD,
elles sont observables en rose sur la figure 2.6.

FIGURE 2.6 – Spectre obtenu à partir du signal rétro-diffusé par les microbulles à une pression ultraso-
nore permettant l’apparition des composantes ultra-harmoniques et inertielles

2.2.3.3 Affichages des tirs à enveloppe trapézoïdale

Pour les tirs avec une enveloppe trapézoïdale, chaque émission correspond à une pression et une
concentration donnée. Vingt tirs ont été émis pour chaque pression. Le processus de traitement est
donc appliqué sur l’ensemble des tirs. Une fois cela fait, les indices des tirs correspondant à des pres-
sions similaires sont regroupés et l’écart type et la moyenne des indices sont calculés.

Des cartes de cavitations représentant l’évolution d’un indice selon la pression mais aussi selon
le temps au sein du tir (analyse intra-tir) sont aussi déterminées (cf partie 2.3.1.1). Les différents in-
dices sont donc calculés pour chaque pression, chaque fenêtre temporelle et pour l’ensemble de ces
indices, la moyenne et l’écart type sont calculés.
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Il est également possible de moyenner les valeurs obtenues dans les différentes fenêtres sur l’en-
tièreté des tirs ultrasonores (253 fenêtres, 10 ms). Pour les harmoniques et ultra-harmoniques, l’entiè-
reté du tir ultrasonore est moyennée (analyse inter-tir). Pour la cavitation inertielle seule la première
milliseconde est moyennée du fait du caractère très transitoire de la cavitation inertielle (cf figure
2.8). Il est alors possible d’observer l’évolution pour une concentration donnée des différentes com-
posantes d’un indice moyenné sur les 20 mesures (par exemple : H2 , H3 , H4 , H5 ) (cf partie 2.3.1.2).

Il est ensuite possible de représenter l’évolution d’une composante selon la pression en représen-
tant sur une même figure les différentes concentrations de MB (cf partie 2.3.1.3).

Pour une concentration donnée il est possible d’afficher sur une même figure l’ensemble des in-
dices calculés en les normalisant les différents indices par son maximum (cf équation 2.8) et d’afficher
ces indices sur un même graphique.

Indi cenor m “
Indi ce ´ minpIndi ceq

maxtIndi ce ´ minpIndi cequ
(2.8)

FIGURE 2.7 – Figure où sont représentés pour les indices de bruit large bande et des ultra-harmoniques
les pressions seuils d’apparition. Lorsque la valeur moyenne de l’indice dépasse la valeur moyenne de
référence additionnée à 3 fois l’écart type de référence, on considère que l’indice apparaît.

Pour obtenir précisément les seuils à partir desquels les ces composantes sont observables, le
traitement suivant est mis en place. Les valeurs de chaque indice entre 36 et 80 kPa sont utilisées
comme références. À partir des valeurs de ces indices à ces pressions sont calculés la moyenne et
l’écart type du signal associé à ces 2 indices lorsqu’ils ne sont pas détectables. Le seuil d’apparition
de chacun de ces indice correspond ensuite à la première pression pour laquelle l’indice excède la
moyenne de référence plus 3 fois l’écart type de référence. Cela est représenté dans la figure 2.7.

2.2.3.4 Affichages des tirs triangulaires

Pour les tirs triangulaires, tous les 300 tirs sont effectués avec la même enveloppe et la même
amplitude maximale. Le même traitement temporel et fréquentiel que pour les tirs à enveloppe tra-
pézoïdale est appliqué. Une fois ce traitement effectué des courbes similaires à celles obtenues avec
les tirs trapézoïdaux sont représentées.

La pression est donc strictement croissante pendant les 13 premières millisecondes du tir. Chaque
fenêtre temporelle observée correspond à une amplitude différente, et même au sein de cette fenêtre,
la pression émise varie. Pendant une fenêtre la pression va augmenter de 7,5 kPa. Pour chaque tir une
centaine de fenêtres se succèdent, toutes possédant des intervalles d’amplitude différents. Ces inter-
valles de pressions associés à chaque fenêtre temporelle sont les mêmes entre les différents tirs. En
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utilisant les intervalles de pression associés à chacune de ces fenêtres, il est possible de tracer des
cartes de cavitation similaires à celles des tirs trapézoïdaux. Les variations des différents indices n’ap-
paraîtront pas selon l’axe vertical mais horizontal car tous les tirs sont similaires. En revanche il est
possible d’observer l’effet de l’augmentation de pression au cours du tir ultrasonore par la variation
de l’indice suivant l’axe des abscisses (cf partie 2.3.2.1).

L’évolution des indices harmoniques, ultra-harmoniques et inertiels est également calculée selon
la pression en moyennant les fenêtres avec les mêmes pressions dans les 300 tirs (cf partie 2.3.2.2).
L’écart type associé à ces tirs est calculé à partir des 300 échantillons. Enfin, pour une même concen-
tration, 3 indices normalisés sont calculés pour observer leurs évolutions relatives (cf partie 2.3.2.3).
Afin de pouvoir déterminer la valeur de la pression de chaque fenêtre, un rapport entre l’amplitude
médiane de la fenêtre pour une émission sans MB et la valeur maximale d’amplitude associée à la
pression maximale émise (cf équation 2.9).

Pr essi onfenêtre n “ Ampl i tudefenêtre n ˆ
Pr essi onmax

Ampl i tudemax
(2.9)

2.3 Résultats obtenus

2.3.1 Tirs ultrasonores trapézoïdaux

2.3.1.1 Carte de cavitation

FIGURE 2.8 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution de la cavitation inertielle (bruit large bande)
pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Les indices
évoluent avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).
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FIGURE 2.9 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution de l’indice harmonique pour les expériences
avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Les indices évoluent avec la
pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).

FIGURE 2.10 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution de l’indice ultra-harmonique pour les
expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Les indices évoluent
avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).

Des cartes de cavitation permettant d’observer l’évolution des différents indices avec la pression,
la concentration et aussi l’évolution temporelle au sein d’un tir (analyse intra-tir) sont tracées pour
les tirs ultrasonores trapézoïdaux.

Pour les cartes de cavitation de l’indice de bruit large bande (Fig 2.8), cet indice n’est pas détec-
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table pour des pressions inférieures à 200 kPa. Si la pression est supérieure à ces valeurs, une appa-
rition transitoire de l’indice de cavitation inertielle est observable en début de tirs ultrasonores (<
1 ms). Ce comportement transitoire est très certainement expliqué par le caractère destructif de la
cavitation inertielle qui va détruire les MB qui sont la principale source du signal rétro-diffusé.

Il est aussi possible d’observer un maintien de l’activité de la cavitation inertielle entre 380 et 600
kPa pour les dilutions les plus importantes. Cette présence de cavitation inertielle pendant le tir est
néanmoins inférieure à la partie transitoire initiale. La durée de ce maintien diminue progressive-
ment lorsque la pression augmente. Cette présence n’est pas un phénomène systématique en effet
sur les 20 tirs à chaque pression compris dans cette plage, certains tirs vont engendrer de la cavita-
tion inertielle sur l’ensemble du tir quand d’autres vont uniquement produire la partie transitoire de
début de tir.

Concernant la composante harmonique, cette composante apparaît à des pressions très faibles.
L’indice augmente avec la pression et la concentration des MB. A noter que le caractère transitoire est
beaucoup moins marqué que pour la composante inertielle.

Pour la composante ultra-harmonique, les cartes de cavitation montrent à nouveau un effet de
seuillage avec une absence de la composante ultra-harmonique en dessous d’une certaine valeur de
pression, autour de 200 kPa.

2.3.1.2 Variation des différentes composantes des indices harmoniques et ultra-harmoniques

Pour les composantes harmoniques et ultra-harmoniques, il est possible d’observer la variation
des différentes composantes les unes par rapport aux autres : H2 , H3 , H4 , H5 ainsi que SH , U H1 ,
U H2 , U H3 , U H4 . Cela a permis de définir quelles étaient les composantes recevant le plus de signal
et dont les variations étaient les plus marquées. Ainsi, les composantes les plus significatives sont
H2 et H3 pour les harmoniques d’après la figure 2.11 ce seront donc ces 2 composantes qui seront
affichées pour les cartes de cavitation et pour l’indice des harmoniques. Pour les composantes ultra-
harmoniques, les composantes les plus significatives sont U H1 , U H2 , U H3 , d’après la figure 2.12 ce
seront donc ces 3 composantes qui seront affichées pour les cartes de cavitation et pour l’indice des
ultra-harmoniques.

FIGURE 2.11 – Évolution des différentes composantes H1 , H2 , H3 , H4 qui représentent l’évolution
des différents harmoniques pour l’expérience avec le flacon 1. Les composantes H1 , H2 sont les plus
significatives
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FIGURE 2.12 – Évolution des différentes composantes SH , U H1 , U H2 , U H3 et U H4 qui repré-
sentent l’évolution des différents ultra-harmoniques pour l’expérience avec le flacon 1. Les composantes
U H1 , U H2 et U H3 sont les plus significatives

La même caractérisation a été effectuée pour les différentes bandes fréquentielles sur lesquelles
est intégré le bruit large bande. Toutes les bandes observées ont exactement le même comportement
avec de légères variations entre les valeurs atteintes de 20% maximum. Elles sont donc toutes utilisées
dans les calculs permettant d’afficher les différentes cartes et figures sur la cavitation inertielle.

2.3.1.3 Évolution des indices de cavitation selon la concentration en microbulles et la pression

FIGURE 2.13 – Évolution des indices harmoniques pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions
1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Le nuage entourant chacune des courbes représente l’écart
type associé. La composante harmonique augmente avec la pression et la concentration en MB. Cet
indice des harmoniques est calculé à partir de la moyenne de la valeur maximale de H2 et H3.
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FIGURE 2.14 – Évolution des indices ultra-harmoniques pour les expériences avec de l’eau, et les di-
lutions 1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Le nuage entourant chacune des courbes représente
l’écart type associé. La composante ultra-harmonique apparaît à partir d’une pression seuil de 200
kPa. Pour l’expérience sans MB, aucun ultra-harmonique n’est détecté. Pour les composantes ultra-
harmoniques détectées, pour des pressions supérieures à 200 kPa, les valeurs d’indices sont relativement
proches pour les différentes concentrations.

Une caractérisation intéressante de la cavitation peut être effectuée en affichant l’évolution de
chaque indice sur une figure avec en ordonnée la valeur de cet indice, en abscisse la pression tirée et
plusieurs courbes représentant chacune des concentrations. Ces figures seront présentées dans cette
sous-partie.

Pour les harmoniques, l’indice calculé est fortement dépendant de la concentration en MB (cf Fi-
gure 2.13) et croît avec la pression. Pour chacune des concentrations évaluées, une augmentation de
l’indice des harmoniques avec la pression émise est observée. Pour l’expérience sans MB, la compo-
sante harmonique est aussi observable à forte pression, certainement dû à la propagation non linaire
de l’onde ultrasonore et aux réflexions du capillaire. Enfin, le nuage entourant chaque courbe repré-
sente l’écart type qui a été calculé à partir des 20 répétitions pour chaque concentration et valeurs de
pression.

Pour les ultra-harmoniques (cf Figure 2.14), il est intéressant de remarquer qu’aucune compo-
sante ultra-harmonique n’a été détectée sur la plage de pression observée lors de l’expérience sans
MB. Cela confirme que ces composantes non linéaires ne sont pas induites par la propagation des
ultrasons dans le milieu. Pour les 3 différentes dilutions de MB, en dessous d’une certaine pression
seuil (ici 177 kPa) aucun indice ultra-harmonique n’a été détecté. Une fois cette pression dépassée les
ultra-harmoniques sont détectés. Il convient de noter que les valeurs des indices et des seuils obte-
nues pour les différentes concentrations en MB sont très proches. L’apparition de ces composantes
semble donc être peu dépendante de la concentration. Lorsque la pression dépasse 300 kPa, l’indice
ultra-harmonique atteint un plateau et arrête sa croissance, seule la dilution 1:27 de MB reprend son
augmentation à partir de 700 kPa, nous verrons toutefois que cette augmentation est fortement due
à la présence importante de cavitation inertielle.

Pour l’indice de cavitation inertielle (cf Figure 2.15), à nouveau un phénomène de seuillage est
observable avec la détection de la composante de bruit large bande pour des pressions acoustiques
supérieures à 130 kPa. Une fois cette pression dépassée l’augmentation de la composante de bruit
large bande suit une croissance exponentielle. Contrairement à la composante ultra-harmonique
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FIGURE 2.15 – Évolution des indices inertiels pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27,
1:80 et 1:240 des MB avec le flacon 1. Le nuage entourant chacune des courbes représente l’écart type
associé. La composante inertielle augmente exponentiellement avec la pression et la concentration en
MB. Cette augmentation est détectable à partir de 200 kPa, pression avant laquelle aucune composante
inertielle n’est détectée. Pour l’expérience sans MB, aucune augmentation du bruit large bande n’est
observable.

où le seuil d’apparition est fortement marqué, ici l’augmentation est plus progressive ce qui rend
plus difficile la détermination précise du seuil de pression. De plus les valeurs atteintes sont très im-
portantes contrairement aux ultra-harmoniques dont les valeurs restent plus limitées. L’écart type
des différentes concentrations est relativement faible ce qui permet de bien différencier les dilutions
1:240 des concentrations 1:80 et 1:27. Toutefois pour ces deux dernières concentrations, les courbes
sont très fortement similaires que ce soit pour la valeur moyenne ou l’écart type.

2.3.1.4 Évolution des différents indices de cavitation selon la pression pour chacune des dilutions
de microbulles

Les figures 2.16 et 2.17 représentent les variations relatives de chaque indice pour chaque facteur
de dilution. Cette visualisation donne une indication de l’augmentation et diminutions des différents
indices. Les ultra-harmoniques et le bruit large bande commencent à être détectables pour des va-
leurs seuil de pression proches. Ces seuils sont symbolisés avec des pointillés pour ces indices.

Le bruit large bande est toujours détecté avant les ultra-harmoniques. Cela semble contre-intuitif
au vu des courbes normalisées, mais les ultra-harmoniques sont détectés de façon beaucoup plus
faible que le bruit large bande. Cet indice atteint rapidement 50% de sa valeur pour 1,1 MPa contrai-
rement à l’indice inertiel qui augmente plus progressivement. Toutefois le signal obtenu à partir de
l’indice inertiel possède un meilleur RSB.

2.3.1.5 Répétabilité de l’expérience

Cette expérience a été répétée 3 fois avec différents flacons de MB ouverts à différents temps. Les
résultats obtenus sur ces différents flacons sont très similaires. Les figures représentant les différents
indices pour les concentrations similaires sont très ressemblantes, comme par exemple les indices
obtenus pour la concentration 1 ;240 visibles dans la figure 2.18.

Les seuils obtenus sont légèrement différents selon les expériences (cf tableau 2.3) mais, pour une
même dilution il reste similaire pour les différentes concentrations. Cette variation entre expériences
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FIGURE 2.16 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour la
dilution 1:27 des MB avec le flacon 1. Les harmoniques augmentent quasi linéairement, et le bruit large
bande de façon exponentielle. Enfin les ultra-harmoniques apparaissent pour des pressions supérieures
à 177 kPa et le bruit large bande à partir de 129 kPa.

FIGURE 2.17 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour la
dilution 1:80 et 1:240 des MB avec le flacon 1. Les harmoniques augmentent quasi linéairement, et le
bruit large bande de façon exponentielle. Enfin les ultra-harmoniques apparaissent pour des pressions
supérieures à 177 kPa pour les 2 concentrations. Le bruit large bande est détecté à partir de 129 kPa
pour la dilution 1:80 et 161 kPa pour la dilution 1:240.

provient très probablement du capillaire inséré et de sa position qui peut légèrement varier selon sa
courbure et son positionnement. Ce léger décalage en position fait varier la position de capillaire par
rapport à la tache focale et donc fait varier la pression au centre du capillaire. Seule la variation dans
la direction orthogonale à la propagation des ultrasons est observable du fait de la dissymétrie de la
tache focale.
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Seuils de pression du bruit large bande Seuils de pression des ultra-harmoniques
Dilution 1:27 1:80 1:240 1:27 1:80 1:240

Flacon 1 129 kPa 129 kPa 161 kPa 177 kPa 177 kPa 177 kPa
Flacon 2 193 kPa 177 kPa 240 kPa 224 kPa 224 kPa 240 kPa
Flacon 3 129 kPa 129 kPa 161 kPa 145 kPa 161 kPa 161 kPa

TABLEAU 2.3 – Seuils de pression d’apparition des composantes ultra-harmoniques et de bruit large
bande pour les différentes expériences.

FIGURE 2.18 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour
la dilution 1:240 des MB du flacon 2 et 3. Les harmoniques augmentent quasi linéairement, et le bruit
large bande de façon exponentielle.

2.3.2 Tirs ultrasonores triangulaires

2.3.2.1 Cartes de cavitation

L’affichage des cartes de cavitation pour les tirs triangulaires permet de voir l’apparition des diffé-
rents indices avec une pression croissante. Il est intéressant de noter sur la carte de cavitation repré-
sentant les harmoniques (cf figure 2.19) que le maximum de cet indice n’est pas atteint au moment
où la pression émise (t “ 12 ms ) est maximale. En effet, dès l’apparition de cavitation inertielle, la
concentration en MB diminue ce qui a pour conséquence de diminuer le signal rétro-diffusé pour la
composante harmonique. L’indice harmonique augmente néanmoins avec la concentration en MB.

Pour l’indice des ultra-harmoniques (cf figure 2.20), on peut à nouveau observer ce phénomène
de seuil, avec la détection de cet indice seulement au-delà d’une certaine pression. Plus la concentra-
tion est importante et plus la pression à laquelle apparaissent les ultra-harmoniques devient précise
et répétable. Une fois apparus, les ultra-harmoniques décroîssent faiblement avec l’augmentation de
la pression, probablement à cause de la destruction des MB par la cavitation inertielle.
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FIGURE 2.19 – Carte de cavitation pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240
de MB avec le flacon 1. L’évolution des harmoniques y est représentée selon la pression et le temps au
sein du tir (axe horizontal). Sont représentés sur chaque lignes les différents tirs (total 300) tous avec la
même enveloppe de pression.

FIGURE 2.20 – Carte de cavitation pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240
de MB avec le flacon 1. L’évolution des ultra-harmoniques y est représentée selon la pression et le temps
au sein du tir (axe horizontal). Sont représentés sur chaque lignes les différents tirs (total 300) tous avec
la même enveloppe de pression.
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FIGURE 2.21 – Carte de cavitation pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240
de MB avec le flacon 1. L’évolution du bruit large bandes y est représentée selon la pression et le temps
au sein du tir (axe horizontal). Sont représentés sur chaque lignes les différents tirs (total 300) tous avec
la même enveloppe de pression.

Pour ce qui est de l’indice inertiel (cf figure 2.21), il n’est observable qu’au dela d’une certaine
pression. Toutefois, contrairement à l’indice des ultra-harmoniques, l’apparition du bruit large bande
est plus transitoire avec une diminution importante quelques milisecondes après son apparition.

2.3.2.2 Variation des différents indices de cavitation selon la concentration en microbulles et la
pression

FIGURE 2.22 – Évolution des indices harmoniques pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions
1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. Le nuage entourant chacune des courbes représente l’écart
type associé aux 300 répétitions. Cet indice des harmoniques est calculé à partir de la moyenne de la
valeur maximale de H2 et H3.
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FIGURE 2.23 – Évolution des indices ultra-harmoniques pour les expériences avec de l’eau, et les dilu-
tions 1:27, 1:80 et 1:240 de MB avec le flacon 1. La composante ultra-harmonique apparaît pour des
pressions seuils allant de 203 à 227 kPa pour les expériences avec des MB. Pour l’expérience sans MB,
aucun ultra-harmonique n’est détecté.

FIGURE 2.24 – Évolution des indices inertiels pour les expériences avec de l’eau, et les dilutions 1:27,
1:80 et 1:240 des MB avec le flacon 1. L’indice est détectable à partir de pressions seuils. Ces pressions
valent 158, 182 et 362 kPa pour les dilutions 1:27, 1:80 et 1:240 respectivement. Pour l’expérience sans
MB, aucune augmentation du bruit large bande n’est observable.

Les résultats obtenus diffèrent de ceux observés avec les tirs trapézoïdaux. En effet, à partir d’une
certaine pression (proche de 400 kPa) l’indice harmonique décroît. La valeur de l’indice harmonique
reste croissante avec la concentration en MB.

Pour les ultra-harmoniques, les résultats sont proches de ceux obtenus avec les tirs trapézoïdaux.
En effet, cet indice n’est pas détecté pour des pressions inférieures à environ 210 kPa (cf figure 2.20).
De plus, son augmentation est importante (>15 dB) juste après ce seuil d’apparition. À nouveau, cet
indice présente un écart type important lorsqu’il est détectable et aucun ultra-harmonique n’est dé-
tecté dans l’expérience sans MB.

L’indice représentant la cavitation inertielle n’est pas détecté dans l’expérience sans microbulles
(cf figure 2.21). Pour les différentes concentrations de MB, le seuil d’apparition est à nouveau obser-
vable, il fluctue assez fortement selon le facteur de dilution. Ainsi pour la dilution 1:240 le seuil est
proche de 362 kPa (avec comme critère de seuil de dépassement : 2 écarts types). Pour la dilution 1:80
il vaut 182 kPa et 158 kPa pour la dilution 1:27.
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2.3.2.3 Évolutions des différents indices de cavitation selon la pression pour chacune des concen-
trations de microbulles

L’affichage des différents indices normalisés pour chaque dilution donne des résultats différents
de ceux obtenus lors des tirs trapézoïdaux. En effet si pour les tirs triangulaires, la pression seuil des
ultra-harmoniques et très proche pour les différentes dilutions (210 kPa). Pour la composante de bruit
large bande, ces pressions seuils diffèrent assez significativement (158, 182 et 362 kPa pour les dilu-
tions 1:27, 1:80 et 1:240, respectivement). Cette variation sur la détection de l’indice de bruit large
bande entraîne que, selon le facteur de dilution, les ultra-harmoniques et le bruit large bande ne sont
pas détectés dans le même ordre pour une pression croissante.

Enfin, tous les indices finissent par diminuer à partir d’une certaine pression. Cette décroissance
est probablement dû à la cavitation inertielle qui a réduit la concentration en microbulles ce qui
réduit le signal rétro-diffusé par ces dernières.

FIGURE 2.25 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour la
dilution 1:27 des MB avec le flacon 1. Les différentes composantes augmentent jusqu’à environ 400 kPa
avant qu’elles ne décroissent suite à la destruction des MB. Avec ce facteur de dilution, c’est le bruit large
bande qui est détectable avant la composante ultra-harmonique.

FIGURE 2.26 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour la
dilution 1:80 et 1:240 des MB avec le flacon 1. Les différentes composantes augmentent jusqu’à environ
500 kPa avant qu’elles ne décroissent suite à la destruction des MB. Avec ce facteur de dilution, c’est le
bruit large bande qui est détectable avant la composante ultra-harmonique.
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2.3.2.4 Répétabilité de l’expérience

Les résultats obtenus sur les 3 expériences avec des flacons différents montrent des données si-
milaires. Une bonne reproductibilité du seuil d’apparition des ultra-harmoniques est observée (cf
tableau 2.4). Pour la composante de bruit large bande, les seuils d’apparition sont variables avec une
détection à des pressions plus importantes si la dilution augmente. La pression varie avec la même
tendance pour les ultra-harmoniques mais avec des variations plus faibles. Cela conduit le seuil du
bruit large à être inférieur à celui des ultra-harmoniques pour la dilution la plus faible et supérieur
pour la dilution la plus importante.

Seuils de pression du bruit large bande Seuils de pression des ultra-harmoniques
Dilution 1:27 1:80 1:240 1:27 1:80 1:240

Flacon 1 158 kPa 182 kPa 362 kPa 211 kPa 203 kPa 227 kPa
Flacon 2 202 kPa 388 kPa 456 kPa 234 kPa 275 kPa 326 kPa
Flacon 3 145 kPa 186 kPa 283 kPa 186 kPa 207 kPa 222 kPa

TABLEAU 2.4 – Seuils de pression d’apparition des composantes ultra-harmoniques et de bruit large
bande pour les différentes expériences avec les tirs possédant des enveloppes triangulaires.

2.4 Discussion

2.4.1 Tirs trapézoïdaux et triangulaires

2.4.1.1 Tirs trapézoïdaux

Les résultats de la partie des tirs trapézoïdaux montrent tout d’abord l’apparition des différents
régimes de cavitation au travers de l’apparition et de l’évolution décorrélées des différents indices
calculés. En effet, si la composante harmonique augmente avec la pression et la concentration en
MB, les composantes ultra-harmoniques et de bruit large bande ne sont pas détectables avant une
certaine pression. L’indice du bruit large bande est détectée à des pressions légèrement plus faibles
que l’indice des ultra-harmoniques.

Contrairement à d’autres étude (MARTINEZ et al. 2022) il n’est pas possible, avec notre dispo-
sitif expérimental et cette forme d’enveloppe, de détecter les ultra-harmoniques avant le bruit large
bande. Cela est dommageable car le bruit large bande est synonyme de dommages vasculaires contrai-
rement à l’indice ultra-harmonique. Il est donc préjudiciable qu’avec ce dispositif et cette forme d’en-
veloppe nous ne soyons pas capable de détecter cet indice de façon précoce par rapport au bruit large
bande.

De plus le bruit large bande est, lorsqu’il est détecté, beaucoup plus intense avec un meilleur RSB
que la composante ultra-harmonique. Toutefois, dans l’optique d’un contrôle de cavitation pour le-
quel les signaux enregistrés devraient préalablement traverser le crâne, l’indice de bruit large bande
ne serait pas automatiquement préférable à l’indice ultra-harmonique. En effet, le fait que la com-
posante du sous-harmonique soit placée à des fréquences plus faibles que les composantes du bruit
large peut décroître plus fortement le RSB du bruit large bande que celui des ultra-harmoniques. Ce
point sera détaillé dans le chapitre 5 avec des expériences ex vivo utilisant un demi-crâne humain.

Ces résultats diffèrent de l’état de l’art. En effet, premièrement, les ultra-harmoniques sont détec-
tés à des pressions supérieures à celle de détection du bruit large bande. Ensuite, en comparant les va-
leurs d’indice mécanique, les indices mécaniques de détection du bruit large bande sont proches de
0,11 quand ils sont de 0,5 majoritairement dans l’état de l’art. Pour ce qui est des ultra-harmoniques,
ils sont détectés pour des indices mécaniques proches de 0,15 ce qui est plus proche de l’état de l’art
où les indices sont détectés à des indices proches de 0,2. Il faut toutefois préciser que les moyens de
détecter ces indices ainsi que les capteurs PCD, et tout le dispositif expérimental influent énormé-
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ment sur les résultats observés.

2.4.1.2 Tirs triangulaires

Pour les tirs triangulaires, le phénomène le plus observable est la décroissance marquée de tous
les indices pour des pressions supérieures à 500 kPa. Pour une expérience (concentration) donnée,
les variations des différents indices sont très similaires, notamment à forte concentration de MB. Des
contrôles avec ce type d’enveloppe devront donc utiliser l’indice de cavitation inertielle et d’ultra-
harmonique de façon similaire afin de limiter au maximum l’apparition d’effets indésirables. En effet,
avec une concentration décroissante en MB dans le sang de l’animal, nos résultats indiquent que les
ultra-harmoniques seront de plus en plus précoces et pourront être utilisés comme indicateur de la
cavitation inertielle.

Il est difficile de comparer ces résultats avec la littérature car aucune expérience n’a utilisé des tirs
ultrasonores avec une enveloppe ayant cette forme, in vivo ou bien in vitro.

2.4.2 Comparaison entre tirs trapézoïdaux et triangulaires

Des différences sont observées entre les 2 formes de signal. Premièrement, l’apparition du bruit
large bande dépend de la forme du signal. Ce résultat était attendu pour les ultra-harmoniques sur
la base de l’article publié par BIAGI et al. 2006. En effet, cette équipe de recherche a observé que la
réponse du sous-harmonique (par extension les ultra-harmoniques) est fortement dépendante de la
forme de l’enveloppe ultrasonore. Il faut toutefois noter que les tirs ayant la rampe de montée la plus
lente dans leur étude ont tout de même une rampe plus courte que pour les tirs trapézoïdaux de mon
expérience. De plus, leurs résultats sont obtenus avec des tirs très courts (4-20 µs) et à faible pression
(maximum 140 kPa). Aucun bruit large bande (car uniquement de faibles pressions) n’a été observé
dans leur expérience.

Il est intéressant de constater que lors de la répétition des différentes expériences, le seuil d’ap-
parition des ultra-harmoniques est légèrement plus important pour le flacon n°2 (cf tableau 2.3). Or,
cette augmentation du seuil du seuil de détection a aussi été retrouvée dans les résultats de l’expé-
rience 2 pour les tirs triangulaires (cf tableau 2.4). Il semble probable que lors de l’expérience 2, le
capillaire maintenu par le support ait été légèrement décentré de sa position supposée, contribuant
à appliquer sur les MB une pression légèrement inférieure à celle estimée.

Les résultats obtenus sont affichés avec des pressions qui ont été calculées à partir de lois de
pressions mesurées lors d’une calibration du transducteur avec un hydrophone dans une cuve d’eau
dégazée. La pression au sein du capillaire sera par conséquent plus faible et ne peut être précisément
mesurée.

De plus la position du capillaire peut légèrement varier d’environ 300 µm, ce qui peut à nouveau
réduire la pression moyenne appliquée sur les MB. Les variations ne sont significatives que dans la
direction orthogonale à la propagation des ultrasons car la tache focale est plus étroite dans cette
direction.

Cela peut expliquer les variations de pressions d’apparition des diverses composantes entre les
expériences, comme par exemple entre les flacons 1 et 3 et le flacon 2. Toutefois pour une expérience
donnée, toutes les concentrations de MB sont excitées sans aucune variation de la position du ca-
pillaire, les mêmes valeurs seuils sont observables pour les ultra-harmoniques au travers des 2 types
de pulses différents. Cette analyse des différents indices a été effectuée en cherchant à mesurer les
variations relatives des différents indices et non déterminer précisément des valeurs de pression.
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Les résultats sur les tirs à enveloppe trapézoïdale semblent indiquer que l’indice du bruit large
bande semble être particulièrement adapté pour éviter l’apparition de la cavitation inertielle de par
sa détection plus précoce et avec un meilleur RSB comparé à l’indice des ultra-harmoniques. Malheu-
reusement, la cavitation est beaucoup plus stochastique in vivo pour diverses raisons : circulation des
MB en circuit fermé, variation de l’état et de la concentration des MB, présence de différentes tailles
de capillaires. La pression permettant une cavitation stable, sans induire de cavitation inertielle, va
varier durant l’expérience. Pour cela, un contrôle cherchant à trouver pour chaque tir ultrasonore à
la pression permettant de faire caviter à la pression maximale ne faisant pas apparaître de cavita-
tion non stable. Ainsi la pression serait adaptée pour chaque nuage de MB (présentes dans la tache
focale du transducteur). Une augmentation de la pression jusqu’à l’apparition de composantes ultra-
harmoniques et de bruit large bande est un choix assurant efficacité et sécurité maximale. À noter
que si des tirs triangulaires venaient à être utilisés, l’indice ultra-harmonique peut apparaître sans
détection du bruit large bande, augmentant de fait la sécurité du contrôle.

2.4.3 Conclusion

Cette expérience de caractérisation de la cavitation, a permis d’observer les variations relatives
des différents indices qui sont calculés à partir du signal rétro-diffusé par les MB. La composante
ultra-harmonique du signal rétro-diffusé apparaît à des pressions similaires que le bruit large bande,
cela en fait donc un bon indice à coupler avec ce dernier dans l’objectif de réduire au minimum l’ap-
parition de la cavitation inertielle. Dans le cas des tirs trapézoïdaux, habituellement utilisés au labora-
toire, l’indice des ultra-harmoniques est même un indicateur précoce de l’apparition de la cavitation
inertielle. La composante inertielle peut toutefois apparaître avant la composante ultra-harmonique
lors de tirs triangulaires (avec une rampe de pression lente).

L’expérience a été réalisée avec différentes concentrations de MB, permettant de mesurer l’évo-
lution de la cavitation lorsque la concentration décroît pendant l’expérience. C’est particulièrement
intéressant pour mieux comprendre l’évolution de la cavitation dans des expériences in vivo où la
concentration en MB dans le sang chute drastiquement entre les premières secondes et la fin du trai-
tement.

Enfin ces résultats sont obtenus avec un RSB qui ne peut être atteint in vivo du fait de la présence
du crâne, à l’atténuation du signal ultrasonore dans le milieu et aux pertes liées aux différentes in-
terfaces acoustiques. Les indices obtenus seront donc, dans des expériences in vivo, calculés avec un
niveau de bruit beaucoup plus important. Les indices définis dans ce chapitre restent toutefois perti-
nents, car les mêmes états de cavitation sont attendus in vivo.

Il convient maintenant de chercher à mettre en place une boucle de rétroaction pour contrôler la
cavitation, de façon à se placer dans un état de cavitation stable tout en évitant l’apparition prolongée
de la cavitation inertielle. Pour cela la pression ultrasonore sera adaptée à l’aide d’un algorithme. Cet
algorithme prendra ses décisions à partir des signaux ultrasonores rétro-diffusés par les microbulles
en oscillation.

Il reste néanmoins à s’assurer préalablement que le comportement des indices de cavitation lors
d’expériences in vivo est bien similaire à ce qui est observé in vitro.
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Chapitre 3

Détection de cavitation sur des modèles
précliniques

Dans ce chapitre est présenté l’algorithme de contrôle de la cavitation, utilisé dans le laboratoire
pour perméabiliser la BHE, de façon sécurisée et sans danger chez le rongeur et le primate non hu-
main. Après avoir expliqué le fonctionnement de cet algorithme, les résultats obtenus expérimen-
talement avec ce dernier ainsi que ses limitations seront présentés et discutés. Ensuite différentes
expériences mises en œuvre dans cette thèse dans le but de construire un nouveau type d’algorithme
bénéficiant de la technologie FPGA seront détaillées. Enfin, ce chapitre présentera une problématique
propre aux expériences chez le PNH et proposera une approche innovante permettant de différencier
la cavitation cérébrale de la cavitation musculaire.

Dans ce chapitre les expériences sur les rongeurs ont été réalisé avec l’aide d’Erwan Selingue qui
s’est occupé de la gestion des animaux, leur rasage, leur installation dans l’IRM, les injections et le
lancement des séquences IRM. La préparation du transducteur, du ballon d’eau et la création et le
lancement des séquences ultrasonores ont été réalisées par moi même. J’ai également analysé les
signaux acoustiques et les images IRM.

Pour les expériences chez le PNH, les animaux ont été surveillés et préparés par Marion Gay et
Maxime Roustan ou Audrey Fayard et Sophie Lecourtois (selon le site de l’expérience). Les séquences
IRM ont été choisies et lancées par QI Zhu et Elias Djaballah ou Julien Flament selon le site. La pré-
paration du transducteur, du ballon d’eau, le lancement des séquences ultrasonores ont été réalisés
par Corentin Cornu et moi même. La neuronavigation a été réalisée par Clémentine Morisset et moi
même. Et enfin j’ai procédé à l’entièreté des analyses des signaux ultrasonores.
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3.1 Introduction sur les expériences in vivo

La recherche préclinique, menée principalement sur des rongeurs et des PNH, joue un rôle cru-
cial dans l’établissement d’un lien entre les études in vitro et les essais cliniques. Les modèles précli-
niques, en particulier les PNH, offrent une meilleure ressemblance physiologique avec les humains,
permettant ainsi une compréhension approfondie des maladies et le développement de stratégies de
traitement efficaces. Ces modèles présentent des avantages significatifs pour l’étude des ultrasons fo-
calisés dans le cerveau, notamment pour la recherche sur l’ouverture de la BHE. De plus, la recherche
sur les PNH permet des évaluations comportementales et cognitives sophistiquées, offrant ainsi des
indications précieuses sur l’impact fonctionnel des traitements, avant leur application potentielle
aux patients humains.

3.1.1 Les principaux objectifs des expériences précliniques dans notre laboratoire

Dans le cadre de ma thèse, j’ai conduit différentes expériences précliniques en ultrasons focalisés
portant sur les trois aspects suivants :

• L’optimisation de l’ouverture de BHE en termes d’efficacité et de sécurité.

• La recherche de substances thérapeutiques à associer à la perméabilisation de BHE pour soi-
gner diverses pathologies cérébrales.

• La validation de briques technologiques visant au développement d’un système clinique pour
l’ouverture de BHE.

Protocoles de détection de cavitation lors de l’ouverture de la BHE
Différents algorithmes et analyses de données ont aussi été testés afin d’améliorer le protocole

thérapeutique. Durant ma thèse, j’ai fait des mesures permettant d’appréhender l’état de la cavitation
des MBs (chapitre 2) durant le tir ultrasonore pour ensuite optimiser divers algorithmes de contrôle
de la cavitation. Les travaux présentés dans ce chapitre détaillent différentes expériences précliniques
réalisées dans l’objectif d’extraire et d’exploiter au mieux la signature acoustique des MB pendant les
tirs.

Recherche pharmacologique et biologique
Bien que je n’aie pas été directement impliqué dans ces expériences, j’ai apporté mon soutien

aux personnes responsables de ces études. Par exemple, des recherches ont été menées sur l’utilisa-
tion de la technique de perméabilisation de BHE en combinaison avec les médicaments Safinamide
(Merative, Micromedex®) et N-acétylcystéine pour le traitement de la maladie de Parkinson chez les
rongeurs. De plus, des analyses histologiques ont été réalisées pour évaluer les effets des ultrasons sur
les tissus, ainsi que des mesures du couplage neurovasculaire lors de l’ouverture de la BHE. Ces tra-
vaux ont contribué à une meilleure compréhension des mécanismes d’action des ultrasons focalisés
et de l’efficacité de l’association de substances thérapeutiques dans le contexte de la perméabilisation
de la BHE.

Translation clinique
La recherche produite afin de créer un prototype clinique est principalement concentrée sur le

PNH. Outre une certaine similitude morphologique évidente avec le cerveau de l’Homme, la structure
du crâne est également proche, bien que plus fine. Le PNH permet de valider des instrumentations et
des protocoles visant à atteindre certaines régions profondes dans le cerveau. Les expériences sur le
PNH durant ma thèse ont permis d’intégrer et valider de nouveaux développements technologiques
et méthodologiques dans notre dispositif thérapeutique en vue de prochains essais chez l’Homme.

Dans ce chapitre, je vais tout d’abord décrire en détail l’algorithme développé par Hermes Kami-
mura et publié en 2018. Ensuite seront décrites les différentes expériences que j’ai conduites durant
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ma thèse sur la base de cet algorithme sur des rongeurs et des PNH. J’aborderai ensuite les modifi-
cations et améliorations apportées à cet algorithme durant ma thèse. Enfin, ce chapitre présentera
un critère de détection de cavitation innovant permettant de discriminer l’origine de la cavitation,
musculaire ou cérébrale, dans le cas de l’ouverture spécifique de la BHE chez le PNH.

3.2 L’algorithme Kamimura

Cette section présente l’algorithme de détection de cavitation développé précédemment au la-
boratoire et les expériences qui ont été réalisées avec ce dernier durant ma thèse. Dans la suite de
ce manuscrit, l’algorithme sera appelé du nom du chercheur postdoctorant dans notre laboratoire à
l’origine de celui-ci : Hermes Kamimura. Cet algorithme, initialement conçu pour l’ouverture de la
BHE chez le PNH, est décrit dans (KAMIMURA et al. 2019). Une brève description de cet algorithme
est donnée dans l’introduction de ce manuscrit (partie 1.4.2).

3.2.1 Le problème à résoudre et les limitations inhérentes

L’algorithme a été conçu pour éviter de créer des dommages vasculaires lors d’ouverture de la
BHE chez des PNH. En effet, comme précisé dans (KAMIMURA et al. 2019)], de tels dommages ont été
observés suite à l’application d’un protocole de perméabilisation de la BHE par ultrasons chez des
PNH. En effet, malgré l’émission d’une pression acoustique raisonnable n’ayant pourtant pas pro-
voqué de dommages lors des précédentes sessions, une des séances thérapeutiques a engendré une
hémorragie cérébrale constatée au niveau de la tache focale. Ce résultat indiqua une forte hétéro-
généité entre les sessions et les sujets (animaux) et confirma la nécessité d’appliquer un traitement
personnalisé basé sur la détection de cavitation lors de chaque traitement.

L’algorithme mis en place avait pour objectif de trouver la pression ultrasonore maximale pour la-
quelle un nombre raisonnable et limité d’évènements de cavitation inertielle était observé. Les dom-
mages vasculaires associés à la cavitation inertielle étaient ainsi évités au maximum. Ainsi l’algo-
rithme convergeait vers des pressions légèrement inférieures (à la limite du seuil) à celles induisant
de la cavitation inertielle dans le but de maximiser la perméabilisation de la BHE qui augmente avec
la pression. Les différentes contraintes et obligations de cet algorithme étaient les suivantes :

• Le contrôle de la pression se faisait entre chaque tir ultrasonore. Ainsi la PRF de 5 Hz permet-
tait de laisser moins de 200 ms pour rapatrier les données PCD, les analyser et renvoyer une
consigne de pression pour le tir suivant.

• Les informations de cavitation étaient obtenues par un PCD positionné au centre du trans-
ducteur focalisé émetteur. Le signal de 10 ms était enregistré par un oscilloscope numérique
(PicoScope 5242B, Pico Technology®, Cambridgeshire, UK) à une fréquence d’échantillonnage
de 31,25 MHz.

• Cet algorithme s’intéressait uniquement à la cavitation inertielle et n’utilisait pas les compo-
santes harmoniques ou ultra-harmoniques.

• L’algorithme devait s’adapter au caractère stochastique de la cavitation et ainsi réagir modé-
rément à chaque événement de cavitation inertielle détectée afin de préserver une pression
ultrasonore et un régime de cavitation permettant une perméabilisation de la BHE.

Cela a conduit à l’implémentation d’un algorithme dans lequel la pression variait uniquement
entre chaque tir ultrasonore jusqu’à la détermination du niveau de pression maximale autorisé. En-
suite, seules des réductions de la pression étaient possibles. Les variations ne se faisaient qu’avec des
pas fixes de pression pour éviter tout dépassement de l’algorithme. Enfin, la seule métrique utilisée
était la cavitation inertielle au travers du bruit large bande. L’utilisation d’une seule métrique pour le
contrôle a permis d’établir un premier algorithme simple et somme toute efficace.

68



CHAPITRE 3. DÉTECTION DE CAVITATION SUR DES MODÈLES PRÉCLINIQUES

FIGURE 3.1 – Figure montrant les variations de la pression lors de l’apparition d’événements de ca-
vitation inertielle. La pression diminue après chaque événement de cavitation inertielle, et si aucun
événement ne se produit dans les cinq derniers tirs ultrasonores, la pression continue d’augmenter par
défaut jusqu’à ce que deux événements soient observés dans la dernière seconde.

3.2.2 Principe de l’algorithme

Le fonctionnement de l’algorithme est basé sur l’analyse du signal rétro-diffusé par les MB. L’ana-
lyse consistait à obtenir le spectre de puissance du signal PCD et à en extraire divers indices liés aux
composantes harmoniques, ultra-harmoniques et inertielles. Le spectre de puissance relatif était ob-
tenu en normalisant le spectre obtenu pour chaque tir par un spectre moyen, acquis à la même pres-
sion en l’absence des MB. Le spectre de référence, appelé "baseline", était obtenu en émettant 5 tirs
ultrasonores à toutes les pressions acoustiques envisagées avant l’injection des MB. Les spectres de
ces 5 tirs étaient ensuite moyennés pour obtenir le spectre de référence pour cette amplitude. Les
pressions auxquelles ces lignes de base étaient émises variaient de 9 kPa à 1 MPa par incréments de 9
kPa (mesurées en eau libre).

FIGURE 3.2 – Figure montrant les variations de l’indice mesurant la cavitation inertielle et les harmo-
niques en fonctions de la pression pour des tirs sans MB. Un bon couplage est observé lorsque l’indice de
la cavitation inertielle varie très peu et les variations sont proches de celles du bruit et lorsque l’indice
des harmoniques augmente exponentiellement avec la pression.

Immédiatement après l’émission des tirs de référence, des graphiques montrant l’évolution des
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indices de cavitation stable et inertielle étaient examinés (cf figure 3.2). Ces graphiques permettaient
de vérifier si le couplage acoustique entre le transducteur, le ballon d’eau et le crâne était exempt de
la présence de bulles d’air. En cas de couplage acoustique correct, les MB (SonoVue®) étaient im-
médiatement injectées, suivies du début des tirs de traitement d’une durée de 120 secondes. Dans le
cas contraire, le positionnement du transducteur et le couplage étaient réeffectués jusqu’à obtention
d’un signal satisfaisant.

Le contrôle était réalisé en analysant la dose de cavitation inertielle (ICD) rétrodiffusée pour
chaque tir ultrasonore. Les événements de cavitation inertielle étaient des tirs pour lesquelles la com-
posante inertielle du spectre de puissance relatif dépassait un certain seuil, fixé ici à 1,5, soit une aug-
mentation de 50% de l’indice inertiel par rapport à la référence. Le contrôle de la cavitation était basé
sur le principe suivant : dans la première partie, la pression émise était augmentée tir par tir avec un
pas de pression de 9 kPa. Lorsqu’un événement CI se produisait, la pression était réduite d’un pas
de pression fixe, 9 kPa, au tir suivant. Cette rampe de pression était maintenue jusqu’à ce que deux
événements se produisent dans la dernière seconde (c’est-à-dire dans les cinq derniers tirs) ou si le
nombre d’événements dépassait dix. Une fois la rampe terminée, la pression ultrasonore était main-
tenue constante et uniquement réduite pour chaque nouvel événement CI. Un exemple du fonction-
nement de l’algorithme est présenté dans la figure 3.1.

3.2.3 Validation de l’algorithme chez le PNH

J’ai ainsi participé à 18 expériences sur des PNH. Dix ont été réalisés dans le cadre d’un collabora-
tion avec MIRCen, et en particulier Julien Flament, Julien Valette et Romina Aron Badin. Huit autres
ont été réalisées à Neurospin dans le cadre d’un projet avec Clémentine Morisset, Elias Djaballah et
Qi Zhu.

3.2.3.1 Méthodes

Les différents PNH
Toutes les expériences ont été menées conformément aux réglementations européennes (Direc-

tive de l’UE 86/609), françaises (Code rural français R 214-87 à 126) et selon les lignes directrices
ARRIVE (Animal Research : Reporting In Vivo Experiments) pour les soins et l’utilisation des animaux
de laboratoire. L’installation animale a été approuvée par les autorités vétérinaires locales (Autori-
sation no. B 92-032-02 et 20_058) et est conforme aux normes de soins et d’utilisation humains des
animaux de laboratoire du Bureau du bien-être des animaux de laboratoire (OLAW –#A5826-01). Le
protocole expérimental a été approuvé par le comité d’éthique CEtEA n 44 et le ministère français
de la Recherche et de l’Éducation (Autorisation n°APAFIS#9082015062410594279v2 et APAFIS#32632-
2021080216315953v1). Au total, 18 expériences d’ouverture de la BHE ont été réalisées, réparties sur
2 espèces de PNH et les deux sexes, comme détaillé dans le tableau 3.1.

Les expériences ont été réalisées à MIRCen 11 fois sur des singes cynomolgus (Macaca Fascicu-
laris, fourni par Noveprim, Île Maurice). Ils ont été initialement sédatés avec un mélange de kéta-
mine/xylazine (10:1 mg/kg) et maintenus sous sédatif avec une perfusion intraveineuse de propofol
pendant toute l’expérience à un débit de 1 ml/kg/h. Les fréquences cardiaque et respiratoire ont été
surveillées tout au long de l’expérience (Resp./2_CH IBP, SA Instruments Inc., NY, USA).

L’expérience a également été réalisée à Neurospin 7 fois sur des singes rhésus (Macaca Mulatta,
fournis par RC Hartelust BV, Pays-Bas). Ils ont été initialement sédatés avec un mélange de kétamine
(3 mg/kg) et de dexmédétomidine (0,015 mg/kg) et maintenus sous sédatif avec une perfusion intra-
veineuse d’alfaxalone pendant toute l’expérience à un débit de 0,12 et 0,10 mg/kg/min respective-
ment. Les fréquences cardiaque et respiratoire ont été surveillées tout au long de l’expérience (Iradi-
med 3880). Un coussin chauffant flexible (SA Instruments Inc., NY, USA) a maintenu la température
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de l’animal à 37°C.

Les 19 expériences portant sur le PNH ont eu des objectifs divers. Le tableau 3.1 récapitule l’en-
semble de ces expériences et les caractéristiques principales des PNH traités. Dans ces expériences,
différents objectifs ont été poursuivis comme la formation de nouveau membre de l’équipe de re-
cherche, ou le ciblage de nouvelle zone à perméabiliser. Dans de nombreuses expériences l’objectif
a été de réussir à perméabiliser la BHE au travers de muscles imposants, d’épaisseur supérieure à 20
mm, présent chez les sujets mâles âgés. Ce sujet ainsi que l’élaboration d’un contrôle sur le coefficient
α seront détaillés dans la partie 3.4.

Les différentes modifications du protocole et de l’algorithme de contrôle de la cavitation ont aussi
été détaillées. Ces modifications ont constitués principalement en le remplacement du picosope par
le FPGA comme carte de conversion analogique-numérique, l’ajout de la modulation d’amplitude
pour modifier légèrement l’enveloppe des tirs. Cela n’a pas été précisé dans le tableau mais le logiciel
de neuronavigation a aussi été amélioré continuellement de janvier 2021 à septembre 2021.

Numéro de
l’expérience /
Sexe/ Espèce

Masse/ Épaisseur
estimée des

muscles

Modification
de l’algorithme

Objectif Succès de
l’ouverture

Oedèmes et
hémmoragies

1 / Mâle / Macaca
Fascicularis

7,9 kg / < 5 mm Formation Problème d’IRM Problème d’IRM

2 / Mâle / Macaca
Fascicularis

5,2 kg / < 5 mm Doublage de
l’acquisition
par le FPGA

Pas d’ouverture Pas de dommage

3 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,6 kg / < 5 mm Doublage de
l’acquisition
par le FPGA

Formation Ouverture Pas de dommage

4 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,7 kg / < 5 mm Nouvel anes-
thésiant

Formation Pas d’ouverture Pas de dommage

5 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,3 kg / < 5 mm Acquisition
uniquement
par le FPGA

Tentative de
cible profonde

Ouverture Pas de dommage

6 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,2 kg / < 5 mm Ajout de coupure
par modulation

Tentative de
cible profonde

Ouverture Pas de dommage

7 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,1 kg / < 5 mm Répétition en zone
peu profonde

Pas d’ouverture Pas de dommage

8 / Mâle /
Macaca Mulatta

10,8 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

9 / Mâle /
Macaca Mulatta

10,8 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

10 / Mâle /
Macaca Mulatta

13,7 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

11 / Mâle /
Macaca Mulatta

10,6 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

12 / Mâle /
Macaca Mulatta

10,6 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

13 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,3 kg / < 5 mm Répétition
au travers de
muscles fins

Ouverture Pas de dommage

14 / Mâle
/ Macaca

Fascicularis

10,3 kg / > 20 mm Contrôle sur le
coefficient α

Pas d’ouverture Pas de dommage

15 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,4 kg / < 5 mm Contrôle sur le
coefficient α sur
des muscles fins

Ouverture Pas de dommage

16 / Mâle /
Macaca Mulatta

11,4 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage
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17 / Mâle /
Macaca Mulatta

14,6 kg / > 20 mm Tentative au
travers de

muscles épais

Pas d’ouverture Pas de dommage

18 / Femelle
/ Macaca

Fascicularis

6,1 kg / < 5 mm Formation Ouverture Pas de dommage

TABLEAU 3.1 – Récapitulatif de l’ensemble des expériences sur les PNH. Les expériences réalisées à MIR-
Cen sont en gris et celles à Neurospin en orange. Dans les objectif des expériences, différentes cibles
de perméabilisation ont été définis. Les cibles profondes sont toujours l’amygdale et les les cibles peu
profondes sont le striatum. Les formations consistent en l’apprentissage de l’expérience à un nouveau
membre de l’équipe. Les différentes expériences au travers de muscles fins et épais servent pour la discri-
mination de la position de la cavitation détaillée dans la partie 3.4. Les modifications de l’algorithme
ont principalement consisté en l’incorporation du FPGA et le développement d’un contrôle discrimi-
nant la cavitation cérébrale de musculaire (détaillé dans la partie 3.4).

Dispositif expérimental de perméabilisation de la BHE
Les pièces mécaniques ont été conçues en interne et fabriquées par des sociétés sous-traitantes.

Toutes les pièces étaient compatibles IRM. Un transducteur ultrasonore annulaire (fréquence cen-
trale :500 kHz, largeur de bande de fréquence :300 à 700 kHz, nombre d’éléments :14, diamètre :7 cm,
rayon de focalisation sphérique :6 cm ; Imasonic® SAS, Voray sur l’Ognon, France) a été conçu avec
une forme sphérique et un trou au centre pour loger un PCD (décrit dans la section suivante 3.1).

Le transducteur a été fixé dans un support de sonde (M2E®, Eaubonne, France) avec un système
de dégazage et de circulation d’eau (IGT®, Pessac, France) qui contrôlait le dégazage et la pression
hydrostatique du ballon d’eau. Le support de sonde présentait une membrane à base de latex pour
le couplage acoustique du transducteur avec la tête de l’animal préalablement rasée et recouverte de
gel de couplage acoustique centrifugé, mélangé avec de l’eau dans un rapport de 1:1. Le support de
sonde a été fixé à un cadre stéréotaxique bidimensionnel (M2E®, Eaubonne, France) où l’animal était
placé en position sphinx à l’aide d’un bras mécanique qui était verrouillé en place avec une vis.

Le transducteur était alimenté par un amplificateur radio-fréquence à canaux multiples (IGT®,
Pessac, France). Cet amplificateur radio-fréquence émettait des impulsions rectangulaires qui étaient
modulées en amplitude par une tension analogique agissant comme un gain réglable. Ce signal de
modulation était généré par le FPGA (carte NI PXIe-7971R, Austin, TX, USA, 16 bits, fréquence d’échan-
tillonnage de 25 MHz, module NI-5783). Après l’injection intraveineuse de microbulles (dose :0,30
mL/kg; SonoVue, Bracco®, Italie), des tirs ultrasonores ont été émis 2 minutes avec une pression né-
gative maximale variant de 0,09 à 1,0 MPa (calibrée dans l’eau libre), une fréquence de 500 kHz, une
fréquence de répétition des impulsions de 10 Hz et une longueur d’impulsion de 10 ms (5000 cycles
ou un rapport cyclique de 10%).

Neuro-navigation
Un logiciel de neuro-navigation a été utilisé pour planifier et cibler la zone de traitement souhai-

tée pour l’exposition aux ultrasons. Le logiciel fournit un guidage en temps réel en superposant la
position du transducteur sur des images IRM préalablement acquises de la tête du PNH. La confi-
guration expérimentale comprend une caméra infrarouge (Polaris, NDI®) qui capture l’ensemble du
dispositif centré sur la tête du PNH, détectant différents éléments avec des signatures de marqueurs
uniques à l’aide de combinaisons spécifiques de perles réfléchissantes infrarouges.

Trois supports différents avec des configurations distinctes de marqueurs optiques réfléchissants
sont utilisés :un fixé sur la tête du patient pour une référence absolue, un fixé sur le robot pour la
localisation du transducteur, et un manipulé par l’opérateur pour la co-registration IRM-patient. En
suivant ces marqueurs, le logiciel est capable de déterminer la position et l’orientation du transduc-
teur par rapport à la tête du PNH grâce à l’enregistrement des différents éléments.
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La procédure de neuro-navigation consistait à prépositionner quatre points caractéristiques sur
l’animal (yeux, oreilles) et 100 points représentant la peau supérieure du crâne. L’enregistrement avec
l’algorithme ICP (Iterative Closest Point) a aligné ces 100 points avec la peau automatiquement seg-
mentée à partir de l’IRM anatomique de l’animal (séquence T1). La position du transducteur était
connue dans le référentiel de l’animal, et l’opérateur visualisait la position du point focal et de la
cible.

Le transducteur était relié au cadre stéréotaxique de l’animal par un bras mécanique avec des
vis de verrouillage. Une fois que l’opérateur avait aligné le point focal avec la cible, la focalisation a
été déterminée pour superposer correctement la cible et le centre du point focal. Toute la scène était
affichée en temps réel sur un écran, fournissant une rétroaction continue à l’opérateur.

Signal PCD
Un transducteur ultrasonore plan mono-élément (fréquence centrale : 1,5 MHz, bande passante

fractionnelle : 58%, diamètre : 4,5 mm ; Imasonic®, Voray sur l’Ognon, France), positionné au centre
du transducteur ultrasonore thérapeutique, a été utilisé pour détecter passivement les ultrasons rétro-
diffusés par le milieu de couplage, la tête de l’animal et les microbulles circulantes. Le signal détecté
par le transducteur PCD a été amplifié (20 dB, Tabor electronics®, Nesher, Israel) avant d’être acquis
(fréquence d’échantillonnage de 25 MHz) avec le CAN du FPGA. Le signal numérisé a ensuite été en-
voyé par le FPGA vers un ordinateur qui mettait en œuvre la boucle de rétroaction de pression de
cavitation avec un logiciel développé en Python (version 2.7.12, Python Software Foundation, Dela-
ware, USA).

Les composantes fréquentielles du signal ont été quantifiées en calculant les valeurs moyennes et
maximales sur des bandes spectrales définies après la FFT du signal. Le calcul de la FFT a été réalisé
en faisant la moyenne des spectres du signal temporel, qui a été divisé en fenêtres temporelles de 80
µs. Les composantes fréquentielles ont été calculées sur des bandes de fréquence de largeur ∆ fsub “

30kHz autour de la sous-harmonique et des ultra-harmoniques ( fsub{ul tr a “ m f0

2 ˘∆ fsub{ul tr a , avec
m = 1, 3, 5, 7, 9), ∆ fhar m “ 60kHz autour des harmoniques ( fhar m “ n f0 ˘∆ fhar m), avec n = 2,
3, et 4), où f0 était la fréquence transmise (500 kHz). La dose de cavitation stable a été déterminée
comme la somme de la racine carrée de la moyenne quadratique des composantes de fréquence
harmonique et ultra-harmonique. La dose de cavitation inertielle a été déterminée comme la racine
carrée de la moyenne quadratique du signal large bande (780 kHz – 1,94 MHz), excluant les bandes
de fréquence des harmoniques (30 kHz de large pour les ultra-harmoniques et 60 kHz de large pour
les harmoniques).

3.2.3.2 Résultats

Sur ces expériences, 10 ont été effectuées sur des sujets avec des muscles temporaux fins et 8 sur
des PNH avec des muscles temporaux épais. Aucune perméabilisation de la BHE n’a été possible chez
les PNH possédant des muscles épais (> 20 mm).Ce sujet spécifique sera abordé dans la partie 3.4.

Pour les PNH à muscles fins, 3 expériences sur 8 ont échoué. Différentes ouvertures sont pré-
sentés dans la figure 3.3. L’hypersignal présent uniquement dans un des hémisphères du cerveau est
produit par la présence dans les tissus cérébraux de gadolinium, un agent de contraste IRM, qui a
s’est échappé des capillaires et a diffusé dans le cerveau suite à la perméabilisation de la BHE.

Un point à noter est l’absence de dommages vasculaires (œdème, hémorragie) dans les jours sui-
vant l’expérience. Les dommages sont examiné au travers d’une nouvelle IRM 5 à 7 jours après le
traitement.

Toutefois étant donné que ce contrôle n’est pas aussi précis que l’histologie, certains dommages
localisés et limités peuvent échapper à la sensibilité de l’IRM. Ce point est important, il montre que
l’algorithme est potentiellement trop prudent et n’est pas tojours efficace sur l’ensemble des perméa-
bilisations mais il garantit à ce jour une sécurité dans l’ensemble des perméabilisations. Même durant
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FIGURE 3.3 – Figure montrant les résultats de différentes ouvertures de BHE chez le PNH. Il s’agit
d’images IRM 7T obtenues avec des séquences pondérées T1 après injection de Dotarem (0,4 mL/kg)
sur lesquelles des hypersignaux indiqués par les flèches blanches sont observables aux endroits où la
BHE a été perméabilisée et où le gadolinium a atteint les tissus cérébraux.

les expériences présentées à la partie 3.4, durant lesquelles l’algorithme a été légèrement modifié avec
des pressions de raréfaction atteintes égales ou supérieures à 1 MPa (en eau libre).

3.2.4 Discussion autour des limites de l’algorithme

L’algorithme dit « Kamimura » est un premier outil précieux pour contrôler l’ouverture de BHE
chez le PNH. Toutefois, il possède de par son fonctionnement des limitations. En effet, il possède une
première phase d’augmentation de la pression (cf figure 3.1) avant d’avoir une phase de maintien, ce
fonctionnement donne une pression maximale atteinte au moment correspondant à la bascule d’une
phase à l’autre. La pression maximale est une pression supposée légèrement trop forte et potentielle-
ment à risque car 2 événements de cavitation inertielle ont eu lieu dans un laps de temps très réduit.
Par la suite, les événements inertiels détectés vont contraindre l’algorithme à redescendre la pression
à une valeur sans danger.

Deux limitations ont été identifiées. Premièrement dans la phase d’ascension, une fois la pres-
sion potentiellement dangereuse atteinte, il est nécessaire de détecter, et donc laisser se produire,
plusieurs événements de cavitation inertielle afin de réduire la pression. Cette approche est jugée ris-
quée car elle peut correspondre à l’apparition de micro-dommages. Il serait donc intéressant de pré-
dire l’apparition de cette cavitation inertielle sans que celle-ci ne se produise. Deuxièmement, il ar-
rive que la pression acoustique soit fortement réduite dans la phase de maintien suite à la présence de
plusieurs évènements de cavitation inertielle, s’éloignant ainsi la pression appliquée du seuil de pres-
sion efficace d’ouverture. La cavitation étant un phénomène stochastique, et la population de bulles
polydisperses, certains événements de cavitation inertielle apparaissent à des pressions proches des
seuils efficaces d’ouverture de la BHE. En général, sur une séquence composée de 1200 tirs de trai-
tement (à une cadence de 10 Hz), une centaine de tirs pendant la phase de pression ascendante ne
seront pas assez forts, suivi de plusieurs dizaines de tirs potentiellement dangereux. Sur la phase de
maintien, plusieurs centaines de tirs peuvent être émis à des pressions trop faibles, si les nuages de
bulles ont été particulièrement déstabilisés pendant les tirs du début de cette phase.

Toutefois, il convient de noter que des versions plus efficaces sont envisageables. En effet, une
première solution pour améliorer ce type d’algorithme est d’augmenter la vitesse de contrôle et de
l’établir, idéalement, à quelques centaines de microsecondes. En effet, de précédents travaux ont
démontré que des variations importantes de la signature acoustique des MB, associées à un chan-
gement de régime de cavitation, pouvait se produire en moins de 256 µs (NOVELL et al. 2020). La
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modification de la pression au sein d’un tir ultrasonore permettrait d’éviter de potentiels dommages
vasculaires en arrêtant les ultrasons dès l’apparition des évènements de cavitation inertielle. En outre,
cela ouvrirait la possibilité par exemple a une augmentation plus rapide de la pression en début de
séquence afin d’atteindre une pression efficace en quelques tirs au lieu d’une centaine avec l’algo-
rithme conventionnel.

C’est pour cela que notre laboratoire a fait le choix de se doter d’intégrer la technologie FPGA per-
mettant de contrôler la pression à cadence de 20 kHz (CORNU 2018). Cette technologie, développé
au laboratoire par Corentin Cornu, m’a permis de mettre en place un contrôle ultrarapide de la ca-
vitation basé sur cette possibilité de moduler la pression émise pendant les tirs ultrasonores. Cela
a fait suite aux expériences de caractérisation de la cavitation présentée dans le chapitre 2. Dans la
section suivante, la stratégie ultrarapide d’acquisition de données pour mettre en place le contrôle de
cavitation.

3.3 Acquisition de données par FPGA avec des tirs sans contrôle

Des mesures de cavitation in vitro ont été décrites dans le chapitre 2. Ces mesures ont permis de
mieux comprendre comment apparaissait et disparaissait les différents états de cavitation.

Sur la base de ces mesures in vitro effectuées avec les 2 types de tirs ultrasonores (trapézoïdaux
et triangulaires), il est possible de définir des algorithmes de contrôle de la cavitation ultrarapide par
FPGA pertinent. Toutefois les résultats étant différents selon le type d’enveloppe utilisée, l’approche
doit donc être spécifique au type de tirs utilisés. De plus, la translation de la méthode chez l’animal
n’est pas évidente et l’acquisition de données de cavitation in vivo reste indispensable.

Les résultats présentés ci-après ont été obtenus chez le rongeur. Sur la base des résultats in vitro,
notre choix s’est porté sur l’utilisation des tirs triangulaires afin d’établir un algorithme de contrôle
de la cavitation utilisant des rampes lentes d’augmentation de la pression. C’est donc avec des tirs à
enveloppe triangulaire que des ouvertures de BHE ont été effectuées chez le rongeur.

3.3.1 Dispositif expérimental

Rongeurs
Ces acquisitions préliminaires sur des rongeurs ont été faites avec un nombre restreint de 6 ani-

maux (2 souris et 4 rats, cf tableau 3.2) afin de respecter la règle des 3R.
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Identifiant
Espèce
animal

Sexe Masse
Volume de
MB injecté

Volume
injecté de

Gadoli-
nium

Pression
maximale
de raréfac-
tion dans

l’eau

1
Souris,

C57BL/6J
Femelle 29 g 50 µL 100 µL 0,715 MPa

2
Souris,

C57BL/6J
Femelle 30 g 50 µL 100 µL 1,016 MPa

3
Rat,

Sprague
Dawley

Femelle 350 g 100 µL 200 µL 0,826 MPa

4
Rat,

Sprague
Dawley

Femelle 380 g 100 µL 200 µL 1,36 MPa

4
Rat,

Sprague
Dawley

Femelle 220 g 100 µL 200 µL 1,190 MPa

6
Rat,

Sprague
Dawley

Femelle 360 g 100 µL 200 µL 0,572 MPa

TABLEAU 3.2 – Informations sur les rongeurs utilisés dans l’expérience de tirs ultrasonores de caractéri-
sation de la cavitation avec des tirs triangulaires in vivo.

Toutes les expériences ont été réalisées conformément aux recommandations de la Communauté
européenne (86/609/CEE) et à la législation française (décret n° 87/848) concernant l’utilisation et le
soin des animaux de laboratoire. Toutes les expériences sur animaux ont été approuvées par le Co-
mité d’Éthique en Expérimentation Animale du Commissariat à l’Énergie Atomique et aux énergies
alternatives Direction des Sciences du Vivant Ile de France (CETEA CEA DSV IdF, A21-012). Les ani-
maux ont été endormis à l’aide d’un mélange gazeux d’air, d’oxygène (50:50) et de 1.5% d’isoflurane
(induction à 3%). Les animaux ont d’abord été tondus puis épilés avec une crème dépilatoire. Les
animaux sont maintenus au chaud pendant les expériences, avec une surveillance de la température
corporelle et de la fréquence respiratoire.

Déroulement des expériences et préparation de l’animal
L’animal était pesé avant d’être anesthésié dans une boîte d’induction. Après épilation sur le des-

sus de la tête, le rongeur était ensuite positionné dans un lit d’IRM, sa tête était maintenue avec 2
barres d’oreilles et un mors. Le transducteur ultrasonore était ensuite placé au contact de la tête de
l’animal avec un couplage réalisé avec un mélange ( 1:1) de gel d’échographie et d’eau milliQ préala-
blement centrifugé (figure 3.4). Les tirs de référence étaient émis jusqu’à obtenir un couplage adéquat
avec un repositionnement si un mauvais couplage était observé. Les microbulles (SonoVue®, Bracco,
Italie) et le produit de contraste IRM (Dotarem®, Guerbet, diamètre de 1 nm, 1,6 mL/kg) étaient en-
suite injectés dans la queue de l’animal avant les tirs de traitement. Le dispositif ultrasonore était
ensuite retiré et l’animal était placé dans l’IRM (scanner Pharmascan 7 T/90 mm, Bruker®, Ettlingen,
Allemagne) afin de déterminer le succès de l’ouverture de la BHE (séquence T1-w, Multi-slice multi-
echo (MSME)). L’animal était ensuite placé dans sa cage et surveillé jusqu’à son réveil. Le lendemain il
était à nouveau anesthésié pour subir de nouvelles séquences IRM afin de déterminer la présence de
potentiels dommages vasculaires (séquence T2-w, Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement
(RARE)).
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FIGURE 3.4 – Schéma du dispositif expérimental d’ouverture de BHE chez le rongeur.

Dispositif ultrasonore et contrôle de cavitation
L’ensemble de l’expérience était contrôlé par un ordinateur avec un programme python (version

2.7.12, Python Software Foundation, Delaware, USA). Une électronique de puissance RF (IGT®, Pes-
sac, France) créait les signaux qui étaient transmis à un transducteur ultrasonore en forme d’anneau
(fréquence centrale : 1,5 MHz, mono-élément, diamètre externe : 2,5 cm, rayon de focalisation sphé-
rique : 2 cm ; Imasonic®, SAS, Voray sur l’Ognon, France). Le transducteur thérapeutique était percé
en son centre afin d’y insérer un PCD (Imasonic®, fréquence centrale 4,5MHz). Le signal du PCD était
ensuite transmis à un boîtier FPGA (Field-Programmable Gate Array, carte NI PXIe-7965R ®, Austin,
TX, 16 bits, module NI-5783) incorporant une carte d’acquisition et un CAN, avant de retransmettre
les données à l’ordinateur. Le boîtier FPGA émettait un signal de modulation contrôlant la carte de
modulation du générateur. Cela permettait d’obtenir les enveloppes des tirs triangulaires émis.

Protocole des ultrasons
Les tirs ultrasonores étaient constitués de tirs durant 14 ms, émis à une fréquence de 1,5 MHz. La

première partie du signal durait 12 ms et était constituée d’une augmentation de la pression linéaire,
dépendante de la valeur maximale choisie. Ensuite, l’amplitude de modulation restait constante pen-
dant 2 ms avant que le tir ultrasonore ne s’arrête. Cette durée permettait de vérifier si la cavitation non
stable pouvait apparaître avec une pression constante sans être apparu au préalable dans la rampe
de pression. Les tirs ultrasonores étaient émis toutes les 100 ms, produisant une PRF de 10 Hz.

Les pressions maximales de raréfaction pour chaque animal sont notées dans le tableau 3.2. Ces
pressions ont été calculées pour avoir soit des pressions proches de l’apparition de la cavitation iner-
tielle soit des pressions nettement plus importantes. Pour les rats, les pressions étaient calculées en
fonction du coefficient de transmission associé à la masse de l’animal (GERSTENMAYER et al. 2018).
Pour les souris, les pressions étaient déterminées à partir d’anciennes expériences. Les tirs de réfé-
rence étaient composés de 20 tirs (2 secondes), le couplage était considéré comme satisfaisant si les
indices ultra-harmoniques et du bruit large bande ne variaient pas pendant ces 20 tirs entre le début
et la fin de la rampe de pression. Pour le traitement avec injection de MB, les tirs étaient émis de façon
pulsée pendant 120 s.

Analyse des données
Premièrement, une analyse des signaux rétro-diffusés similaire à celle effectuée dans le chapitre

2 à la partie 2.2.3.4 a été effectuée. Ce traitement a consisté à étudier la variation temporelle des diffé-
rents indices de cavitation non stable, les indices ultra-harmonique et de bruit large bande. Le signal
est découpé en fenêtres de 2048 échantillons du signal temporel (80 µs, 123 cycles) et décalé de 50
µs (1280 échantillons). Pour chaque tir, les 40 premières fenêtres temporelles du signal ont servi de
référence. Pour ces fenêtres, la pression était nulle ou inférieure à 20% de l’amplitude maximale (soit
inférieure à 200 kPa). Les tirs où des événements de déstabilisation ont été détectés sont les tirs sui-
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vants ces 40 fenêtres pour lesquels un des indices de bruit large bande ou ultra-harmonique dépasse
de plus de 5 écarts types la valeur moyenne de l’indice. Ces tirs, où des événements ont été détectés,
ont ensuite été vérifiés manuellement pour exclure ceux pour lesquels il ne s’agissait que d’un bruit
de mesure comme dans la figure 3.5.

FIGURE 3.5 – Évolution des différents indices (fondamental, ultra-harmoniques et bruit large bande)
au sein d’un tir pour lequel aucun événement de cavitation non stable n’a été détecté. L’indice des ultra-
harmoniques dépasse toutefois la limite de détection de 5 écarts types (nuage entourant les valeurs).
Après vérification manuelle, il s’agit très probablement de bruit non significatif (valeur très proche de
la limite et totalement isolée). Résultats provenant de l’expérience sur la souris 2 avec une pression
maximale de 1,016 MPa.

3.3.2 Résultats

Observations IRM

FIGURE 3.6 – Image IRM de la perméabilisation de la BHE (gauche) effectuée 15 minutes après les
ultrasons sur la souris 2. Images IRM T1 (centre) et T2-w (droite) effectuée 24h après permettant de
vérifier l’absence d’hémorragies et d’œdèmes.

Au cours de ces expériences, 4 expériences ont permis une perméabilisation de la BHE, l’une
d’entre elles n’a pas permis la perméabilisation et enfin la dernière n’a pas été scanné suit à un pro-
blème sur l’IRM (cf tableau 3.3). Il n’y a eu aucuns dommages vasculaires constatés par IRM T1 ou T2
(cf figure 3.6).
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Identifiant
Vérification de
l’ouverture de

BHE

Vérification de
l’absence de
dommages

Nombre
d’événements IC

Nombre
d’événements

UH

Souris 1
Ouverture
confirmée

Absence de
dommages

6 0

Souris 2
Ouverture
confirmée

Absence de
dommages

19 9

Rat 3
Ouverture
confirmée

Absence de
dommages

1 0

Rat 4 Pas d’ouverture
Absence de
dommages

1 0

Rat 5
Ouverture
confirmée

Absence de
dommages

1 0

Rat 6 Problème d’IRM
Absence de
dommages

0 0

TABLEAU 3.3 – Tableau récapitulatif des expériences avec des tirs triangulaires sans contrôle de la cavi-
tation. Pour la dernière de ces expériences, il n’a pas été possible de vérifier l’ouverture de la BHE suite
à un problème sur l’antenne.

Résultats acoustiques
De manière intéressante, les séquences transmises ont produit peu de cavitation non stable. Les

gammes de pressions ultrasonores avaient pourtant été définies au préalable comme étant des pres-
sions pour lesquelles les ouvertures étaient quasi-systématiques et l’apparition de cavitation non
stable probable. Il se trouve que les résultats pour des tirs ultrasonores avec une enveloppe de type
trapézoïdale sont probablement plus à même de déstabiliser les MB. Ainsi, il est possible d’observer
dans le tableau 3.3, que pour les sonications chez les rats, seulement 3 tirs ont résulté en une obser-
vation de cavitation inertielle. Cela est extrêmement réduit si l’on considère que pas moins de 4800
tirs ont été émis. De plus, la plupart de ces événements sont extrêmement brefs (< 500 µs ), il est donc
difficile de les observer.

Les apparitions de cavitation non stable sont plus prolongées chez la souris que chez le rat. Les
résultats chez le rat sont donc difficilement exploitables et la suite de cette partie se concentre sur les
résultats récoltés sur les souris.

FIGURE 3.7 – Évolution des différents indices (fondamental, ultra-harmoniques et bruit large bande)
au sein d’un tir pour lequel aucun événement de cavitation non stable n’est détecté. Les indices des
ultra-harmoniques et du bruit large bande restent inférieurs à la limite de détection de 5 écarts types.
Résultats provenant de l’expérience sur la souris 2 avec une pression maximale de 1,016 MPa.
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FIGURE 3.8 – Évolution des différents indices (fondamental, ultra-harmoniques et bruit large bande)
au sein d’un tir pour lequel de la cavitation non stable a été observé au travers des indices des ultra-
harmoniques et du bruit large bande. Résultats provenant de l’expérience sur la souris 2 avec une pres-
sion maximale de 1,016 MPa.

L’évolution des différents indices (signal d’émission réfléchi, ultra-harmoniques et bruit large
bande) au sein de chacun de ces tirs est tracée sur les figures 3.5, 3.7 et 3.8.

La figure 3.7 présente l’évolution des différents indices lors d’un tir sans cavitation non stable.
La composante représentant le signal du fondamental réfléchi par le crâne reste tout d’abord nulle
lors de la première milliseconde du tir, augmente ensuite linéairement pendant les 12 ms suivantes
et enfin reste constante pendant les 2 dernières millisecondes. On peut noter que les indices ultra-
harmoniques et de bruit large bande suivent le même comportement entre le début et la fin du tir.
Les bandes colorées correspondent à 5 fois l’écart type du signal. Dans ce tir, et dans 1165 autres de
cette expérience, les indices ultra-harmoniques et de bruit large bande ne dépassent pas ces bornes
calculées en début de tir.

Sur la figure 3.8, l’indice représentant f0 augmente quasi linéairement avec la pression. Pour
ce qui est des indices ultra-harmoniques et de bruit large bande, on peut notifier une bien plus
grande activité. En effet, ces indices augmentent simultanément peu après 11 ms. L’indice du bruit
large bande augmente fortement et reste très significatif jusqu’à la fin du tir. Pour l’indice des ultra-
harmoniques, après avoir augmenté de façon similaire au bruit large bande, il décroît en 0,5 ms à une
valeur légèrement supérieur à celle de la limite (5 écarts types) jusqu’à la fin du tir.

Les pressions d’apparition de la cavitation non stable sont supérieures à 65% de la pression maxi-
male. Et si l’on exclut les événements très brefs (< 200 µs) et de faible intensité (< 8 écarts types), les
pressions d’apparitions sont supérieures à 88% de la pression maximale. Les événements sont aussi
nettement plus présents en début d’expériences (8 événements dans les 32 premiers tirs pour la sou-
ris 2).

3.3.3 Discussion

Ces mesures de la cavitation sans contrôle chez la souris et le rat m’ont permis de mieux ap-
préhender les types de signaux détectés lors de l’ouverture de la BHE chez des rongeurs. Le premier
constat fut l’absence marquante de contenu inertiel dans les signaux obtenus. En effet, les amplitudes
de tirs avaient été volontairement choisies, sur la base des données in vitro, pour induire une quantité
importante de cavitation non stable. Toutefois, il apparaît à nouveau que la différence entre les tirs ul-
trasonores avec des enveloppes trapézoïdales, comme utilisés par l’algorithme dit de «Kamimura» , et
ceux à enveloppe triangulaire est importante au niveau de la signature acoustique inertielle. En effet,
que ce soit pour des expériences in vivo comme in vitro (cf partie 2), des tirs à amplitude similaires
ne produisent pas les mêmes indices inertiels et ultra-harmoniques. Il serait intéressant de faire une
étude animale comparant l’efficacité et la sécurité des ouvertures de BHE avec des tirs triangulaires
et trapézoïdaux à des pressions fixes.
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Cette faible quantité de cavitation inertielle a quand même permis d’obtenir plusieurs tirs pré-
sentant des signatures de cavitation inertielle ou de déstabilisation. Ces signaux ont permis d’essayer
différents traitements du signal pour détecter efficacement les différents événements de cavitation
non stable.

Ces résultats ont été exploités pour mettre au point et tester un algorithme avancé utilisant les
capacités de modulation intra-tir du signal permettant d’obtenir un contrôle optimisé et sans danger
de la cavitation des MB. Cet algorithme sera présenté dans le chapitre 4.

3.4 La discrimination entre la cavitation cérébrale et la cavitation mus-
culaire

Les études sur les PNH offrent un modèle qui ressemble étroitement à l’Homme en termes de
complexité anatomique et fonctionnelle. En particulier leur crâne est plus similaire à l’Homme par
rapport aux rongeurs en termes de structure, forme et propriétés acoustiques. Cependant, des défis
inhérents se posent avec les modèles PNH. Les macaques mâles, en particulier ceux de grande taille,
ont tendance à avoir d’imposants muscles temporaux, absents chez l’homme. Lors des expériences
d’ouverture de la BHE, ces muscles fortement vascularisés se remplissent de MB, créant une source
de cavitation en dehors du crâne pouvant perturber les algorithmes de contrôle de la cavitation. Cette
étude présente une stratégie permettant de discriminer la cavitation musculaire et cérébrale, basée
sur les caractéristiques de filtre fréquentiel passe-bas du crâne (DEFFIEUX et al. 2010).

Une étude précédente in vitro réalisée par MAIMBOURG et al. 2018 a exploré cette problématique.
Cependant, leurs résultats ont été obtenus à l’aide d’une configuration expérimentale légèrement
différente, où leur PCD n’était pas aligné avec l’émetteur, évitant ainsi une partie importante des
réflexions directes des ultrasons. De plus, leur étude se concentrait principalement sur la détection
de bulles résultant d’un mauvais couplage du transducteur avec le crâne, et ce problème spécifique
n’a pas été examiné auparavant en dehors du cadre de leur article dans la littérature.

3.4.1 Méthodes

3.4.1.1 Expériences considérées

Des différentes expériences présentées dans le tableau 3.1, seules certaines ont été utilisées dans
le cadre de cette étude. Le tableau 3.4 permet de rappeler les informations pertinentes dans le cadre
de cette étude et de faire le lien entre les PNH utilisés dans cette étude par rapport à l’ensemble
des expériences réalisées. Le protocole d’anesthésie, de surveillance des constantes, d’émission et
d’enregistrement des ultrasons et de neuronavigation est similaire à celui présenté dans la partie 3.2.
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Numéro
dans
cette
étude

Numéro
dans le
tableau

3.1

Sexe
Masse

(kg)

Épaisseur
du

muscle
Seuil ICD

Type de
contrôle

Ouverture
de la
BHE

1 3 Femelle 6,6 3 mm 1,5 ICD Oui
2 5 Femelle 6,3 3 mm 1,5 ICD Oui
3 6 Femelle 6,2 3 mm 1,5 ICD Oui
4 8 Mâle 10,6 20 mm 1,5 ICD Non
5 9 Mâle 10,6 20 mm 1,5 ICD Non
6 10 Mâle 13,7 20 mm 1,8 ICD Non
7 11 Mâle 10,8 20 mm 2,5 ICD Non
8 12 Mâle 10,8 20 mm 2,5 ICD Non
9 14 Femelle 6,3 3 mm 1,5 ICD & α Oui
10 15 Mâle 10,4 20 mm 1,5 ICD & α Non

TABLEAU 3.4 – Récapitulatif des conditions expérimentales, comprenant le sexe, le poids, l’épaisseur
maximale du muscle traversé, le type de rétroaction (Standard/avec coefficient α), le seuil de bruit large
bande, et le succès ou l’échec de l’ouverture de la BHE. Les expériences réalisées à MIRCen sont en gris et
celles à Neurospin en orange.

3.4.1.2 Dépendance en fréquence du bruit large bande

FIGURE 3.9 – Spectres rétro-diffusés par des MB lors de deux expériences d’ouvertures de la BHE sur sur
des PNH. Le spectre en violet correspond à un sujet possédant des muscles temporaux épais et celui en
vert a des muscles temporaux fins. La fréquence fondamentale est indiquée en rouge, les harmoniques
en bleu, les ultra-harmoniques en vert et le bruit à large bande en rouge. Les différentes valeurs de
chaque bande de bruit à large bande sont représentées par des points rouges, et la régression linéaire
basée sur ces valeurs est montrée par des lignes pointillées.

Pour la détection des événements de cavitation inertielle, le bruit large bande a été mesuré en
intégrant cinq bandes de pression différentes (les mêmes que pour le calcul de l’IC), positionnées
entre les harmoniques et les ultra-harmoniques (en rose sur la Figure 3.9).

Afin d’étudier la dépendance en fréquence de ce bruit large bande, une deuxième étape de post-
traitement a consisté à déterminer la valeur moyenne du bruit large bande dans chacune de ces
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bandes de fréquence sans les normaliser par les valeurs équivalentes de référence. Une régression
linéaire (en utilisant Python avec numpy.polyfit) a ensuite été réalisée pour trouver le polynôme du
premier degré le plus proche des cinq points de mesure du bruit large bande. Le coefficient de pente
est appelé coefficient alpha et a été ensuite utilisé pour faire la distinction entre la cavitation céré-
brale et musculaire. Le coefficient alpha a permis de faire la discrimination entre le bruit large bande
traversant uniquement les tissus (c’est-à-dire provenant des muscles à l’extérieur du crâne) avec une
atténuation dépendante de la fréquence basse pour la plage de fréquences utilisée en FUS (typique-
ment de 100 kHz à 2 MHz), et le bruit large bande filtré en passe-bas par le passage du crâne.

3.4.1.3 Analyse postérieure des expériences de BHE réussies ou infructueuses

FIGURE 3.10 – Comparaison d’images IRM illustrant la différence entre les muscles temporaux épais et
fins chez le PNH. Sur l’image de gauche, les muscles ont une épaisseur radiale de 2 cm, tandis que sur
l’image de droite, l’épaisseur vaut 3 mm.

Ce coefficient alpha a été calculé pour l’ensemble des tirs des expériences précédentes sur les
PNH en analysant rétrospectivement leurs signaux de cavitation (expériences 1 à 8). L’analyse rétros-
pective comprenait cinq expériences sur des PNH où la perméabilisation de la BHE n’a pas pu être
réalisée (aucune amélioration de l’IRM pondérée en T1 après l’injection de Dotarem) et trois expé-
riences où la perméabilisation de la BHE a été réussie. Dans toutes les ouvertures infructueuses de la
BHE, les PNH étaient des sujets de sexe masculin de plus grande taille (10,5 et 13,7 kg) avec le faisceau
ultrasonore traversant une couche significative de muscle (>20 mm). Dans les ouvertures réussies où
la perméabilisation de la BHE a été accomplie, le PNH était une femelle jeune (6,6 kg) avec une couche
de muscle très mince sur le crâne (<3 mm) (cf figure 3.10). L’estimation de l’épaisseur des muscles a
été faite sur la base des IRM pré-opératoires (séquence T1). L’épaisseur était estimée à partir de la
position du transducteur pour atteindre les cibles désignées. La précision est relativement faible (˘ 5
mm) pour les PNH à muscles épais, toutefois la différence avec des muscles fins reste très importante.

3.4.1.4 Détection améliorée des événements de cavitation inertielle dans la boucle de rétroaction
grâce à l’utilisation du coefficient alpha

Deux expériences ont été menées sur des PNH avec de légères modifications de l’algorithme de
contrôle de la cavitation. La définition des événements de cavitation inertielle a été dotée d’un seuil
supplémentaire sur le coefficient alpha. Pour être considérée comme un événement, un tir doit avoir
un coefficient alpha de la régression linéaire négatif inférieur à ´0,2 MHz-1. Cette valeur a été définie
à partir des valeurs alpha des sessions précédentes de perméabilisation de la BHE afin de réduire les
risques de détection de faux événements de cavitation inertielle (c’est-à-dire des événements de CI
ne provenant pas de l’intérieur du crâne). Cette valeur négative prend en compte le filtrage naturel
associé à la bande passante du crâne. Les expériences ont été réalisées sur deux PNH : une femelle de
6 kg avec des muscles temporaux de moins de 5 mm d’épaisseur (notée expérience 9) et un mâle de
10 kg avec des muscles temporaux de plus de 2 cm d’épaisseur (noté expérience 10).
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3.4.2 Résultats

3.4.2.1 Ouverture de la BHE avec contrôle par rétroaction

Ouvertures réussies de la BHE sur des PNH ayant des muscles temporaux minces

FIGURE 3.11 – Variations de pression pendant la perturbation de la BHE chez les PNH à l’aide d’un
algorithme de contrôle de la cavitation. Les trois expériences présentées ont perméabilisé avec succès la
BHE (confirmé par vérification par IRM). Le PNH utilisé dans ces trois expériences avait des muscles
temporaux minces (<3 mm). Image par IRM illustrant l’ouverture de la BHE lors de l’expérience 3 avec
le passage du gadolinium dans les tissus cérébraux.

Les résultats analysés comprennent des données de trois expériences menées sur des PNH avec
des muscles temporaux minces (<3 mm). Ces résultats ont été obtenus en utilisant l’algorithme de
contrôle de la cavitation "Kamimura" classique. Pour les trois ouvertures réussies de la BHE sur des
PNH ayant des muscles minces, la perméabilisation a été confirmée par IRM en observant le pas-
sage de l’agent de contraste IRM dans le tissu cérébral au point focal du transducteur. L’algorithme
de contrôle de la cavitation a convergé vers des pressions de raréfaction (en eau libre) de 485, 614 et
475 kPa, respectivement. Les pressions maximales atteintes étaient de 675, 775 et 604 kPa, respective-
ment. Dans ces expériences, 34, 32 et 26 événements de cavitation inertielle ont été détectés, contri-
buant à la convergence de l’algorithme vers ces pressions. L’algorithme a atteint la pression maximale
en 6,7, 7,8 et 6,2 secondes, et a atteint sa valeur de convergence (dans les 10%) en 81, 24,2 et 10 se-
condes, respectivement. Les variations de pression au cours de ces expériences sont présentées dans
la Figure 3.11.

Échecs d’ouvertures chez les PNH avec des muscles temporaux épais

Les résultats analysés incluent des données de cinq expériences menées sur des PNH avec des
muscles temporaux épais (>20 mm). De manière similaire aux expériences précédentes, ces résultats
ont été obtenus en utilisant l’algorithme de contrôle de la cavitation de base. Pour les cinq perméabi-
lisations de la BHE chez les PNH avec des muscles épais, la perméabilisation n’a jamais été observée
par IRM. Aucun hypersignal n’a été observé par rapport à la zone cérébrale controlatérale. L’algo-
rithme de contrôle de la cavitation a convergé avec succès vers des pressions de 376, 324, 640, 207 et
279 kPa, respectivement. La pression maximale atteinte était de 387, 828, 648, 308 et 693 kPa, respecti-
vement. Il y avait 8, 6, 21, 11 et 12 événements détectés dans ces différentes expériences, contribuant à
la convergence de l’algorithme à ces pressions. L’algorithme a atteint la pression maximale en 4,1, 2,6,
6,3, 1,5 et 2,5 secondes, et sa valeur de convergence (dans les 10 %) en 4,3, 2,6, 8,5, 3 et 4,1 secondes.
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Les variations de pression pendant ces expériences sont présentées dans la Figure 3.12.

FIGURE 3.12 – Variations de pression pendant la perturbation de la BHE chez les PNH à l’aide d’un
algorithme de contrôle de la cavitation. Les cinq expériences présentées n’ont pas réussi à ouvrir la BHE
(confirmé par vérification par IRM). Les deux sujets PNH utilisés dans ces cinq expériences avaient des
muscles temporaux épais (>20 mm).

3.4.2.2 Discrimination entre la cavitation intra-cérébrale et musculaire

L’analyse a posteriori des expériences d’ouverture de la BHE chez les PNH avec des muscles tem-
poraux épais et fins a révélé des caractéristiques distinctes dans le bruit large bande en fonction de la
réussite ou de l’échec de la procédure. La Figure 3.13 illustre que, pour les expériences menées sur des
PNH avec des muscles épais, le coefficient alpha présente systématiquement une tendance similaire.
Même à des niveaux élevés de la dose de cavitation inertielle, le coefficient de pente reste positif. En
revanche, dans les expériences menées sur des PNH avec des muscles temporaux fins, tous les évé-
nements d’ICD présentent des coefficients alpha négatifs, et il est à noter que le coefficient alpha est
inversement proportionnel à la valeur d’ICD. Le crâne agit comme un filtre passe-bas, contribuant
à l’apparition d’une pente négative pour le contenu fréquentiel le traversant. Cet effet crânien n’est
visible que chez les PNH ayant un muscle temporal fin.
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FIGURE 3.13 – Figure illustrant les différents événements pour lesquels la dose de cavitation inertielle
dépasse le seuil défini dans chacune des 8 expériences. Les événements sont affichés avec les valeurs
d’ICD sur l’axe des x, indiquées avec une échelle logarithmique. Sur l’axe des y, les événements sont
positionnés en fonction de la valeur du coefficient de premier ordre de la régression linéaire du bruit
large bande (coefficient alpha).

3.4.2.3 Résultats du contrôle de la cavitation avec rétroaction étendue au coefficient alpha

FIGURE 3.14 – Figure représentant des images par IRM obtenues après les expériences 9 et 10, intégrant
le contrôle sur le coefficient alpha. Sur la Figure 9, un signal hyperintense est visible au point focal du
transducteur. Dans l’expérience 10, aucune amélioration n’est observable au point focal.

L’ouverture réussie de la BHE a été obtenue chez le PNH avec des muscles fins (Expérience 9), en-
traînant une perméabilité de la BHE. Des événements similaires à ceux observés dans les expériences
précédentes avec un contrôle basique de la cavitation ont été détectés. L’algorithme a convergé vers
des valeurs de pression d’environ 600 kPa (en eau libre) en 6 secondes. En revanche, l’ouverture de la
BHE chez le PNH avec des muscles épais (Expérience 10) a échoué, sans hypersignal observable sur
la séquence IRM pondérée en T1 (Figure 3.14). En ce qui concerne la convergence de l’algorithme, un
seul événement de cavitation inertielle a été détecté lors des 1200 tirs de traitement. Cela a conduit
à une saturation de l’émission de pression à la valeur maximale autorisée par l’algorithme (1 MPa en
eau libre). La figure 3.15 montre que, pour l’expérience 10, 530 événements ont été filtrés en raison
d’un coefficient alpha supérieur à ´0,2 MHz-1.
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FIGURE 3.15 – Figure illustrant les différents événements pour lesquels la dose de cavitation inertielle
(ICD) dépasse le seuil défini dans chacune des 2 expériences avec une rétroaction étendue sur le coef-
ficient alpha. Les événements sont affichés avec les valeurs d’ICD sur l’axe des x, indiquées avec une
échelle logarithmique. Sur l’axe des y, les événements sont positionnés en fonction de la valeur du coef-
ficient de premier ordre de la régression linéaire du bruit large bande.

3.4.2.4 Pression maximale obtenue lors de chaque expérience

La table 3.5 facilite la comparaison entre les pressions dans les muscles et au point focal pour
chaque expérience d’ouverture de la BHE. Pour calculer la pression au point focal, la littérature exis-
tante suggère un coefficient de transmission des ultrasons à travers les crânes de macaques allant
de 0,35 à 0,6 (DEFFIEUX et al. 2010 ; KARAKATSANI et al. 2017 ; S.-Y. WU et al. 2018a; MARQUET et al.
2010). Les valeurs dans différentes études présentent une variabilité significative, même à l’intérieur
du même crâne, avec une atténuation variant selon les différentes sections du crâne. Les valeurs de
pression dans les muscles ont été dérivées des propriétés du faisceau d’ultrasons et de la configura-
tion de chaque expérience. Par conséquent, la pression maximale est légèrement inférieure à 30% de
la pression focale que le transducteur émettrait dans l’eau libre pour cette amplitude d’émission. En
supposant que les MB présentes dans les muscles n’atténuent pas le faisceau d’ultrasons, la pression
au point focal est supérieure d’un facteur allant de 16% à 100% par rapport aux muscles.

Expérience 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Pression maximale dans
le cerveau (kPa)

236
/

405

271
/

465

211
/

362

135
/

232

113
/

194

224
/

384

72
/

124

98
/

167

235
/

402

344
/

589
Pression maximale dans
les muscles (kPa)

N/A N/A N/A 116 97 192 62 84 N/A 295

TABLEAU 3.5 – Tableau résumant la pression maximale (en kPa) atteinte dans chaque expérience dans
les muscles et dans le crâne. Ces valeurs sont calculées sur la base d’un coefficient de transmission pour
le crâne variant entre 0,35 et 0,6, et en supposant que la présence de MB dans les muscles n’entrave pas
la propagation des ultrasons. Pour les muscles, la pression est calculée en supposant que le faisceau
d’ultrasons, avant de rencontrer le crâne, atteint environ 30% de la pression au point focal (en fonction
des propriétés de notre transducteur).
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3.4.2.5 Comparaison avec l’indicateur proposé dans l’état de l’art

FIGURE 3.16 – Figure présentant les événements de la figure 3.13 mais en utilisant cette fois la métrique
proposée par MAIMBOURG et al. 2018. Seul l’affichage selon l’axe des ordonnées change et vaut mainte-
nant le ratio entre le 4ème harmonique et le second. L’échelle des ordonnées est cette fois en échelle log.

La métrique proposée par MAIMBOURG et al. 2018 a également été testée. Sur la figure 3.16 les
différents événements de cavitation inertielle sont positionnés pour l’axe des ordonnées selon le rap-
port entre le 4ème harmonique et le second. En comparaison de la figure 3.13, les événements des
expériences où la perméabilisation de la BHE a été efficace et non efficace sont plus proches et moins
différenciés. La p-value correspondant à la séparation entre ces 2 types d’ouverture et de cavitation
est donc plus grande : 1.5 ˆ 10´21 contre 2.5 ˆ 10´43 pour le coefficient alpha.

3.4.3 Discussion

Au cours de cette étude, nous avons proposé une technique de traitement du signal pour diffé-
rencier les expériences menées sur des PNH ayant des muscles temporaux épais de celles sur des
PNH ayant des muscles beaucoup plus fins. Nos algorithmes de contrôle de la cavitation étaient in-
efficaces pour les expériences avec des muscles temporaux épais, tandis qu’ils étaient efficaces pour
celles avec des muscles fins, aboutissant à une ouverture réussie de la BHE. Cette technique exploite
l’effet de filtrage fréquentiel passe-bas du crâne. En comparant les intensités de différentes bandes
de fréquences de bruit large, il est possible de déduire si le signal rétro-diffusé par les MB excitées a
traversé une partie du crâne ou non. La cavitation dans les muscles temporaux peut être distinguée
de la cavitation cérébrale car son signal est atténué différemment pour chaque fréquence par le pas-
sage au travers du crâne.

Les résultats obtenus proviennent d’animaux de différents âges, entraînant probablement une
certaine variation de l’épaisseur du crâne (estimée entre 2 et 3 mm à partir des scanners CT et IRM).
Cette variabilité affecte significativement l’atténuation du crâne, car l’atténuation est directement
proportionnelle à l’épaisseur (KARAKATSANI et al. 2017). Cette variance réduit principalement les
pressions dans l’espace crânien et atténue les signaux rétro-diffusés par les tissus cérébraux. Le coef-
ficient alpha sera différent selon l’épaisseur et l’atténuation du crâne. Cependant, la valeur spécifique
est moins cruciale que la présence d’un coefficient non nul. Une pente négative signifie une détection
réussie de la cavitation cérébrale. Ces observations sont également influencées par les propriétés du

88



CHAPITRE 3. DÉTECTION DE CAVITATION SUR DES MODÈLES PRÉCLINIQUES

PCD utilisé. La pente dépend de l’atténuation du crâne, qui varie avec la fréquence. Heureusement,
la cavitation inertielle, étant un bruit large, couvre l’ensemble du spectre du signal. Ainsi, un capteur
avec une large bande passante permet une mesure précise de la pente. Cependant, des fréquences
excessivement élevées seront fortement atténuées, exigeant une sensibilité accrue.

Nous avons observé que le signal rétro-diffusé par les MB présentes dans les muscles temporaux
est beaucoup plus fort que le signal provenant des MB dans le point focal. Même si les ultrasons ne
sont pas focalisés dans les muscles, notre PCD n’est pas axé sur la réception et présente une sensibi-
lité exceptionnelle à tous les signaux au-delà de sa région proche ( D2

4λ ), qui est de 5,2 mm le long de
l’axe du faisceau ultrasonore. Par conséquent, les ultrasons émis ne sont pas atténués par le crâne, et
le signal rétro-diffusé par ces MB dans les muscles reste totalement inchangé. Cela a une importance
dans notre contexte, car notre algorithme de contrôle de la cavitation est basé sur le rapport de la
cavitation inertielle. L’augmentation significative du signal provenant des muscles, qui n’est pas atté-
nué par le crâne, conduit à la détection de multiples événements de cavitation inertielle, empêchant
ainsi la convergence basée sur l’état des MB dans la tache focale.

En utilisant le contrôle supplémentaire sur le coefficient alpha (expérience 10), la pression maxi-
male atteinte dans le muscle dans cette configuration de tir est juste en dessous de 300 kPa. Cela sug-
gère la probabilité de l’occurrence de la cavitation inertielle. Notamment, la cavitation inertielle a été
documentée dans la littérature pour des indices mécaniques de 0,36 (TUNG et al. 2010b), correspon-
dant à 260 kPa à une fréquence de 500 kHz. L’augmentation du signal provient donc probablement de
la présence de cavitation inertielle dans les muscles. Cette hypothèse est étayée par l’augmentation
significative de la composante de bruit large (500% de la valeur de référence) pendant l’augmenta-
tion de l’amplitude, correspondant à des pressions musculaires estimées de 255 kPa. Cela correspond
étroitement au seuil décrit dans l’étude de Tung et al.

Cependant, dans les expériences 4 à 8, l’algorithme a convergé vers des valeurs de pression signi-
ficativement plus basses, qui sont peu susceptibles de correspondre à la présence de cavitation iner-
tielle, que ce soit dans le muscle ou dans le cerveau (voir Tableau 3.5). Les tirs d’ultrasons sur les MB
dans les muscles ont néanmoins entraîné une augmentation du bruit large qui reste non atténué par
le crâne. Cela a contribué à stopper la convergence de l’algorithme à des pressions trop basses pour
permettre la présence de cavitation stable au point focal et donc, l’ouverture de la BHE. Le manque de
sélectivité de l’algorithme concernant l’origine des signaux rétro-diffusés est le problème sous-jacent,
et l’utilisation de la rétroaction basée sur le coefficient alpha résout cette préoccupation.

Ces MB dans les muscles ont significativement entravé l’ouverture de la BHE. Dans des expé-
riences réussies (1, 2, 3 et 9), la pression nécessaire pour une ouverture sûre de la BHE variait de 450 à
600 kPa avec notre équipement, ce qui correspond à des pressions allant de 200 à 400 kPa après prise
en compte de l’atténuation du crâne (voir Tableau 3.5). Dans ce cas, même avec une pression de 1,0
MPa (en eau libre), l’ouverture de la BHE ne s’est pas produite, et aucun dommage vasculaire n’a été
observé par IRM. Il est très probable que les MB présentes dans les muscles temporaux du singe aient
réfléchi une partie substantielle du faisceau ultrasonore émis, diminuant ainsi la pression au point
focal (KELLER et al. 2019). Ces MB ont probablement provoqué un effet de bouclier acoustique qui
aurait été non uniforme, entraînant une distorsion focale et réduisant davantage la pression maxi-
male à l’intérieur.

Cela pose un défi complexe pour l’ouverture de la BHE chez les animaux avec ces caractéristiques.
Les algorithmes de contrôle de la cavitation doivent incorporer des outils qui leur permettent de ne
pas être aveuglés par le signal significatif rétro-diffusé des MB présentes dans les muscles. De plus,
même pour les ouvertures de la BHE avec une pression d’émission fixe et présélectionnée, il est dif-
ficile de déterminer la pression nécessaire pour la perméabilisation de la BHE. La concentration des
MB variera tout au long de l’expérience, et prédire l’effet du bouclier acoustique est actuellement
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impossible. De plus, bien que des pressions efficaces puissent être trouvées après de nombreuses
expériences, ces pressions ne seront valables que pour des animaux de poids et de morphologie crâ-
nienne très similaires, et avec un positionnement du transducteur proche les uns des autres. En effet,
les muscles temporaux ne sont pas uniformément épais sur l’ensemble du crâne du PNH, de sorte
que le faisceau ultrasonore passera à travers une épaisseur musculaire variable selon sa position.

Les métriques proposées dans l’article de MAIMBOURG et al. 2018 ont été testées sur nos don-
nées. Le ratio des ultra-harmoniques n’est pas applicable dans notre cas car les composantes ultra-
harmoniques ne sont pas détectées à chaque tir, entraînant des valeurs aberrantes dans de tels cas.
En ce qui concerne le ratio des harmoniques, il est en effet possible de différencier la cavitation cé-
rébrale de la cavitation musculaire, mais avec moins de marge qu’avec le coefficient alpha. Dans leur
expérience, les ultrasons émis n’étaient pas alignés avec l’axe du PCD, ce qui pourrait causer des dif-
férences significatives en raison de la réflexion des ultrasons sur le crâne.

Pour explorer davantage l’ouverture de la BHE chez les PNH avec des muscles temporaux épais,
il serait intéressant de reproduire les mêmes expériences mais avec des limites de pression maximale
plus élevées. Dans le cas de tirs à haute pression, plusieurs scénarios peuvent se présenter pour la
cavitation à l’intérieur du crâne :

• La cavitation cérébrale est détectée sur la base du coefficient alpha, indiquant l’ouverture de la
BHE associée à la cavitation intracrânienne.

• Si aucune cavitation cérébrale n’est détectée même avec des pressions très élevées, deux possi-
bilités émergent :

• Si la BHE est perméabilisée sans signal acoustique et avec un faible coefficient alpha, alors
le signal des MB présentes dans les muscles est trop important pour distinguer le signal
provenant de la tache focale.

• Si aucune ouverture de la BHE n’est observée, il est probable que les MB présentes dans les
muscles temporaux agissent comme des réflecteurs acoustiques, empêchant une pression
suffisante au point focal du transducteur pour les ouvertures de la BHE.

Dans le cas de tirs à pression élevée (> 1 MPa), diverses conséquences de la cavitation inertielle
dans les muscles peuvent se produire. La pression dans le muscle lors de l’expérience 10 était suffi-
sante pour induire la cavitation inertielle. Des pressions plus élevées présentent un risque de causer
des dommages tissulaires dans les muscles à l’intérieur du faisceau ultrasonore. Ces dommages pour-
raient aller d’effets mineurs tels que des ecchymoses, qui pourraient se résoudre après le traitement,
à des résultats plus importants. Ces derniers pourraient entraîner une incapacité à augmenter la pres-
sion à de telles magnitudes, pour éviter de tels effets.

Nos résultats indiquent que nous pouvons discriminer la cavitation musculaire de la cavitation
cérébrale en utilisant le PCD. Ces résultats contribuent à l’amélioration de notre algorithme de contrôle
de la cavitation, lui permettant de converger vers une pression où l’ouverture de la BHE se produit
tout en ignorant le bruit large bande du signal provenant des muscles temporaux.

Aucun dommage visuel ou détectable par IRM n’a été observé dans les muscles temporaux du
PNH. Cependant, il est possible qu’à des pressions plus élevées, la cavitation dans les muscles puisse
entraîner des hémorragies ou des hématomes. Enfin, ces résultats mettent en évidence un cas très
spécifique où la cavitation se produit en dehors du crâne.

Les muscles temporaux présents chez les humains ne poseront pas un problème similaire car leur
épaisseur est plus faible comparée à celle des PNH (environ 10 mm) (KATSUKI et al. 2021 ; STEINDL

et al. 2020). De plus, il est possible de les éviter avec le faisceau ultrasonore car leur positionnement
est beaucoup plus localisé (quelques centimètres carrés (EIJDEN et al. 1996)) comparativement aux
PNH, où ils recouvrent presque la totalité du crâne.
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3.4.4 Conclusion partielle

Au travers de ce chapitre, j’ai décris une grande partie des expériences in vivo auxquelles j’ai pris
part durant mon doctorat. L’ensemble de ces expériences a permis de faire évoluer l’algorithme que
nous utilisions. Cela a également permis d’engranger de nombreuses données de cavitation in vivo
chez plusieurs modèles animaux.

Ces données se révèlent à postériori très importantes, celles chez le PNH ont permis de faire la
discrimination entre la cavitation cérébrale et musculaire. Ces données n’avaient pas été acquises
avec cet objectif initialement mais se sont révélées cruciales pour l’étude sur le coefficient α. Cette
étude permet de mieux apréhender les problèmes qui peuvent apparaître lors de tirs aux travers de
muscles épais. L’utilisation d’une boucle de rétro-contrôle utilisant le coefficient α est une proposi-
tion de solution pour éviter la pollution du signal rétrodiffusé par la cavitation musculaire.

Enfin j’ai aussi présenté les expériences qui font le lien entre les expériences in vitro réalisées
au chapitre 2 et la mise en place de l’algorithme effectuant un contrôle par FPGA au sein des tirs
ultrasonores du chapitre 4. En effet dans le chapitre suivant, des tirs de formes triangulaires seront
utilisés avec un contrôle ultra-rapide de la cavitation pour permettre d’adapter la pression à chaque
paquet de MB excité.
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Chapitre 4

Contrôle de la cavitation intra-tir

Grâce aux FPGA, il est possible d’implémenter des boucles de rétroaction extrêmement rapides
(<200 µs) qui permettent la mise en place de contrôle au sein des tirs ultrasonores en étudiant les si-
gnaux temporels par décomposition en fenêtre glissante. Ce chapitre présente les différents contrôles
de la cavitation qui ont été mis en place durant cette thèse avec un contrôle intra-tir. Des expériences
in vitro et in vivo ont été réalisées pour tester et évaluer ces algorithmes.

Les fonctions de base du FPGA ont été programmées par Corentin Cornu. Les fonctions supplé-
mentaires du FPGA ont été imaginées, implémentées et testées par moi même. L’intégralité des expé-
riences in vitro a été réalisée et analysée par moi même.

Pour les expériences chez le rongeur, Erwan Selingue m’a à nouveau aidé pour la gestion des
animaux, leur rasage, leur installation dans l’IRM, les injections et le lancement des séquences IRM.
La préparation du transducteur, du ballon d’eau et la création et le lancement des séquences
ultrasonores ont été réalisées par moi même. J’ai également analysé les signaux acoustiques et les
images IRM.
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4.1 L’algorithme de contrôle de la cavitation

4.1.1 FPGA utilisé et fonctionnement de l’algorithme

Durant cette thèse, j’ai programmé et piloté via LabVIEW une carte FPGA PXIe-7971R de National
Instrument®. Cette carte est dotée d’un module NI-5783, qui permet d’avoir 4 entrées et 4 sorties
analogiques. Pour notre application, seule une entrée et une sortie ont été utilisées.

FIGURE 4.1 – Figure représentant les différents échanges d’informations et de puissance entre les élé-
ments du dispositif. Les signaux du PCD sont enregistrés à chaque tir par le FPGA qui ne transmet que
l’ensemble des signaux PCD une fois les tirs terminés.

Les connexions étaient les suivantes : l’ordinateur était relié par un port PCI (de l’anglais Periphe-
ral Component Interconnect) au FPGA, il communiquait également avec le générateur et amplifica-
teur radio-fréquence au travers d’une connexion USB (cf figure 4.1). A l’émission, le générateur émet-
tait des tirs ultrasonores de pression fixe, de fréquence 1,5 MHz et de durée 15 ms. Ces tirs étaient
modulés par le générateur (Image Guided Therapy®, Pessac, France) avec une enveloppe triangu-
laire. Le générateur possède une carte proposant une entrée externe qui module le signal généré. Sur
cette entrée était branchée la sortie analogique du FPGA, après passage par un amplificateur pour
obtenir une tension entre 0 et 5 Volts. Le FPGA, synchronisé au générateur, avait donc la possibilité
de moduler instantanément la pression émise par le transducteur. Par ailleurs, le signal provenant du
PCD était recueilli par le FPGA à une fréquence d’échantillonnage de 100 MHz et une bande passante
de 40 MHz. Le signal du PCD était préalablement amplifié (20 dB, Tabor electronics®, Nesher, Israel).

Le principe de base de mon algorithme réside dans l’idée d’atteindre une pression personnalisée
pour chacun des tirs ultrasonores de 15 ms. En général, les algorithmes conventionnels de contrôle
de la cavitation visent à converger vers une pression supposée sans danger et permettant d’ouvrir la
BHE le plus efficacement possible. Toutefois, de nombreux paramètres seront variables entre chaque
tir comme le caractère stochastique de la cavitation ainsi que la variabilité inhérente en concentra-
tion, position et état des MB présentes au niveau de la tache focale. La pression doit donc être adaptée
pour chaque tir. Pour répondre à cette problématique, une possibilité d’algorithme consiste en une
augmentation progressive de la pression ultrasonore dans le tir. Le FPGA permet d’analyser avec une
excellente discrimination temporelle les indices de cavitation et de stopper immédiatement l’aug-
mentation de la pression après détection d’événements de cavitation non stable.

4.1.2 Fonctions de base du FPGA

Le fonctionnement du FPGA suit des tics d’horloge. Ces tics permettent de synchroniser l’en-
semble des calculs faits par les différents blocs logiques du FPGA. En effet les différents blocs per-
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mettent de faire des opérations plus ou moins complexes (additions, soustractions, FFT, moyenne,
liste, ...) dont les durées associées sont plus ou moins longues (en tics d’horloge). Il est donc néces-
saire de prendre en compte les temps de calculs de chacun des blocs utilisés. Le fonctionnement
du FPGA est un fonctionnement cyclique avec l’entièreté des blocs logiques utilisés qui effectuent
en permanence le calcul qui leur est assigné avec les données qu’ils reçoivent. Il faut donc faire les
opérations avec les données adéquates en entrées pour ne pas dérégler l’entièreté du processus.

Le script LabVIEW que j’ai utilisé a été dérivé d’une version initialement construite par Coren-
tin Cornu, post-doctorant au sein du laboratoire. Dans son script, l’algorithme avait pour fonction
d’émettre des tirs à des pressions définies au préalable avec la possibilité durant chacun de ces tirs de
couper l’amplitude en cas de détection d’événements de cavitation indésirables intra-tirs (NOVELL

et al. 2020). L’indice intra-tir était calculé à chaque fenêtre. Les parties d’enregistrement du signal, de
lecture de mémoire, des FFT et de modulation de l’amplitude avaient donc déjà été implémentées.
Sur la base de ce script, j’ai légèrement modifié certaines de ces fonctions et ajouté mon algorithme
entre la FFT et la modulation d’amplitude, qui a modelé l’enveloppe des signaux selon mes souhaits
et mis en place un rétro-contrôle sur des indices spécifiques.

4.1.2.1 Doubles mémoires

FIGURE 4.2 – Figure représentant les deux mémoires du FPGA et les délais entre leur début d’enregis-
trement. Le décalage de 40 µs est volontaire, suivi d’un décalage de 10 µs qui est un délai imposé par le
temps de lecture de la mémoire avant de pouvoir transférer l’entièreté des données dans les différents
traitements du FPGA.

La lecture des données fonctionne sur un système de double mémoire de 2048 valeurs. Ces mé-
moires vont stocker en parallèle ce qui est lu en sortie du convertisseur analogique-numérique (CAN)
avec un décalage de 1280 valeurs. Les données sont enregistrées en parallèle pendant les 2048 tics et
lorsque l’une des mémoires est remplie, les données en sont transférées depuis la mémoire vers la
suite du traitement. Cette lecture empêche le stockage de nouvelles données et dure environ 10 µs,
c’est pourquoi il est nécessaire d’avoir 2 mémoires pour n’avoir aucune perte dans les données en-
registrées (cf figure 4.2). De plus, cette redondance est particulièrement utile pour éviter d’atténuer
trop fortement certaines parties du signal lors du fenêtrage.

4.1.2.2 Fenêtrage

Une fois les données enregistrées, chaque fenêtre temporelle de 2048 points est multipliée par
une fonction de fenêtre de pondération. Cette fonction agit comme un masque mathématique qui
réduit progressivement l’amplitude des échantillons situés aux bords du jeu de données (apodisa-
tion), tandis que ceux au centre gardent leur amplitude d’origine. Cela permet de minimiser les effets
de bord et de mieux représenter le contenu fréquentiel réel du signal, ce qui améliore la précision des
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FIGURE 4.3 – Haut : signal découpé par fenêtre de 2048 points avec un décalage de 1280 points entre les
fenêtres. Bas : représentation des signaux temporels après multiplication par les fenêtres de Hanning.

analyses ultérieures. Des fenêtres de type Hanning sont utilisées dans ce projet (visible sur la figure
4.3).

Des fenêtres Hannings ont été utilisées et non des fenêtres flat-top, en effet les fenêtres Hannings
existent nativement dans Labview et après plusieurs essais, la différence entre ces 2 fenêtres au niveau
des indices produits n’est pas du tout significative.

4.1.2.3 Transformée de Fourier et calcul des différentes composantes fréquentielles

FIGURE 4.4 – BLoc LabVIEW pour effectuer la FFT des différentes fenêtres ainsi que le calcul de la racine
carrée de la somme des carrés des parties réelles et imaginaires de la FFT. Les blocs situés au-dessous
correspondent au retard à prendre en compte associé aux différentes opérations.

Une fois ce découpage effectué, chacun des tirs ultrasonores de 10 ou 15 ms est décomposé en
un nombre de fenêtres différent (250 ou 360) dont chacune est composée de 2048 valeurs (soit 80 µs).
La FFT est alors appliquée sur chacune de ces fenêtres. Le module est ensuite calculé en prenant la
racine carrée de la somme des carrés des parties imaginaire et réelle. Avec les transformées de Fou-
rier commence à apparaître les problématiques de temps de calcul. En effet, les opérations comme
les transformées de Fourier, les multiplications, additions ou racines carrées vont entraîner des dé-
calages entre l’arrivée des valeurs d’entrées et l’obtention d’un résultat correct. Ici la multiplication
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FIGURE 4.5 – Figure représentant les différentes composantes fréquentielles calculées par le FPGA à
partir d’une moyenne glissante sur la FFT des fenêtres du signal. La moyenne glissante est calculée sur
une plage de 48 kHz pour les harmoniques et ultra-harmoniques et 183 kHz pour le bruit large bande.

pour le carré entraîne par exemple un retard de 14 tics, l’addition un retard de 2 tics et la racine carrée
30 tics (visible sur la figure 4.4). Il est important de prendre en compte ces retards afin d’obtenir des
résultats corrects. Cela permet aussi d’expliquer le temps entre l’acquisition des signaux et les modu-
lations de pression générées par le FPGA. En effet, l’acquisition, le traitement du signal et le temps
de propagation vont créer plusieurs fenêtres entre la mesure d’un événement et l’observation de la
réaction du FPGA. Ce temps de réaction sera plus longuement détaillé dans la partie discussion.

Une fois le spectre obtenu, les indices correspondant aux différentes composantes fréquentielles
sont alors calculables. Pour calculer les indices harmoniques et ultra-harmoniques, le spectre est
moyenné sur des plages de fréquentielles de largeur 48 kHz centrées sur chacune des composantes.
Le fondamental, les 3 premiers harmoniques et les 2 premiers ultra-harmoniques seront calculés se-
lon cette méthode (cf figure 4.5).

Pour le bruit large bande, les moyennes seront effectuées sur 5 plages fréquentielles de largeur 183
kHz. Ces bandes fréquentielles seront choisies en dehors des bandes de fréquences des harmoniques
et ultra-harmoniques. Elles sont centrées sur les fréquences 1,725, 2,475, 3,225, 3,975 et 4,725 MHz
(cf figure 4.5).

4.1.2.4 Commande de sortie

Enfin, le FPGA possède une sortie analogique dont la tension évolue entre -0,5 et 0,5 Volt. Cette sor-
tie est connectée à un amplificateur opérationnel permettant de transformer la plage de tension -
0,5/0,5V en 0/5V. Cette plage de tension permet de moduler l’enveloppe des signaux émis par le gé-
nérateur, permettant alors de faire varier la pression toutes les 50 µs pendant les tirs ultrasonores.
L’amplitude de modulation n’est modifiée qu’après que chaque fenêtre ultrasonore soit traitée.

4.1.3 Fonctions ajoutées

4.1.3.1 Rampe de tension

Une des fonctions qui avait déjà été implémentée mais qui a nécessité quelques refontes est la
rampe de pressions. Une rampe avait déjà été construite pour des tirs trapézoïdaux afin d’augmen-
ter progressivement la pression au début de chaque tir. Cette fonctionnalité permettait d’éviter les
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FIGURE 4.6 – Figure présentant les 5 phases du signal émis par le générateur et dont l’enveloppe de mo-
dulation est contrôlée par le FPGA. La phase 1 correspond à une enveloppe nulle, la phase 2 correspond
à l’augmentation linéaire de l’amplitude acoustique. La phase 3 correspond au maintien de la pression
une fois des événements de cavitation non stable détectés. Enfin dans la phase 4, la pression décroît
rapidement avant la phase 5 où l’enveloppe est à nouveau nulle.

dépassements de la consigne qui peuvent apparaître avec notre électronique pour des signaux de
type échelon. Cette rampe a nécessité une refonte totale pour permettre des fonctions plus avan-
cées : contrôle simple de la pente (en V.µs-1), possibilité d’arrêt de la rampe à chaque fenêtre et l’ajout
d’une deuxième rampe à la fin de chaque tir. La rampe de fin de tirs permet d’éviter des discontinui-
tés trop importantes dans le signal de modulation qui peuvent créer des distorsions dans les signaux
générés par le générateur.

En effet, le concept de mon algorithme repose sur une augmentation linéaire (rampe) de la pres-
sion acoustique jusqu’à la détection d’événements ultra-harmoniques ou de cavitation inertielle. La
rampe est alors stoppée dès qu’un tel événement est détecté. Le choix de la pente est un critère im-
portant à considérer. Une variation trop rapide de la pression peut rapidement entraîner des effets
indésirables et une inefficacité de l’algorithme alors qu’une variation trop lente conduira à une per-
méabilisation sous-optimale de la BHE. Il a aussi été nécessaire de prendre en compte le retard entre
les résultats mesurés et la prise en compte de la commande de pression (ce point sera développé dans
des sections suivantes).

Pour effectuer cette rampe avec ces fonctionnalités, l’enchaînement de blocs suivants (cf figure
4.7) a été implémenté. Quatre sélecteurs ont été mis en série, chacun permettant de mettre en place
l’état associé à la phase du tir en cours (cf figure 4.6). Les sélecteurs permettent à partir d’un signal
logique de déterminer laquelle de leurs 2 entrées sera reliée à la sortie. L’enchaînement des sélecteurs
créé une boucle qui par défaut va maintenir en sortie la même amplitude qu’à la fenêtre précédente.
Pour la phase 1, le sélecteur 4 permet d’initialiser la valeur de sortie à 0. Pour la phase 2, le sélecteur
1 va être activé, il incrémentera la valeur de l’amplitude d’un pas fixé à partir du coefficient de pente
voulu. Lors de la détection d’événements de cavitation non stable, le sélecteur 1 basculera dans son
état par défaut et l’amplitude sera à nouveau maintenue constante. Une combinaison de 2 sélecteurs
permettra ensuite de gérer la phase 4 et la phase 5. Le sélecteur 2 va se lancer une fois la fin du tir
enclenchée, il fera un basculement entre la phase 4 et 5. Il décrémentera l’amplitude d’un pas fixe
(de valeur 20 fois plus importante que celle de début de tir) jusqu’à atteindre 0 puis maintiendra
l’amplitude à 0 une fois cette valeur atteinte. Le sélecteur 3 aura pour fonction d’appliquer l’effet du
sélecteur 2 ou de simplement transmettre la valeur de d’amplitude précédente.
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FIGURE 4.7 – Figure présentant le schéma bloc en LabVIEW permettant de construire l’enveloppe pour
les différentes phases du signal émis. Les liens en bleu correspondent à des valeurs entières, ceux en vert
correspondent à des signaux logiques qui sont souvent des combinaisons de conditions entre des délais
et des temps de référence permettant de déterminer dans quelle phase la fenêtre actuelle est.

4.1.3.2 Détection d’événements

FIGURE 4.8 – Figure présentant le schéma bloc en LabVIEW permettant de détecter les événements de
cavitation non stable. L’indice analysé est connecté à un calculateur de moyenne et d’écart type. Le
calculateur est construit pour uniquement renvoyer une valeur lorsque suffisamment de données sont
en mémoire. Une fois que le signal de fin de calcul est envoyé, les valeurs de moyenne et d’écart type sont
maintenues constantes jusqu’à la fin du tir. Ensuite des blocs de multiplication et d’addition permettent
de calculer le seuil pour chaque indice. L’indice est ensuite comparé avec le seuil pour déterminer la
présence de cavitation non stable.

Les différents indices sont analysés pendant le tir, fenêtre après fenêtre, pour tenter de détecter
de la cavitation non stable. Les indices surveillés sont 2 ultra-harmoniques (1,5 f0 et 2,5 f0 ) et le bruit
large bande. Ces indices ont été choisis parce qu’ils sont ceux présentant le meilleur RSB dans les ex-
périences in vitro et in vivo. Pour détecter les événements, un seuil personnalisé sera associé à chacun
des indices. Ce seuil sera construit à partir des 3 premières millisecondes du signal pour lesquelles il
n’y a pas d’émission d’ultrasons, à partir du signal provenant de ces fenêtres de référence, la moyenne
et l’écart type sont calculés pour chacun des indicateurs. Les seuils sont ensuite calculés :

seui lU H “ moyennepU Hphase 1q`βˆ stdpU Hphase 1q (4.1)

seui lBB “ moyennepBBphase 1q`βˆ stdpBBphase 1q (4.2)

Pour cela j’ai construit un bloc permettant de sauvegarder un certain nombre de valeurs d’indice
dans une liste de taille définie et d’en calculer la moyenne et l’écart type. Dans le détail, ce bloc cal-
cule ces valeurs uniquement pour les 40 premières fenêtres de chaque tir et renvoie ces valeurs pour
la suite du tir. Pour garder le résultat fixe après les 40 premières fenêtres, un signal logique est fourni
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au bloc lui précisant si de nouvelles valeurs doivent être ajoutées à cette liste. Une fois la liste remplie,
l’écart type, la moyenne et le seuil sont calculés pour chacun des indices (cf figure 4.8). La compa-
raison de l’indice à son seuil permet d’obtenir le signal logique du sélecteur 2, qui va donc stopper
l’incrément des amplitudes pour maintenir sa valeur constante.

4.1.3.3 Compensation du délai d’analyse

FIGURE 4.9 – Exemple de tir avec contrôle de cavitation. Lors de la fenêtre 99, un événement de ca-
vitation non stable est détecté car un des indices contrôlés a dépassé son seuil préalablement fixé. La
pression est alors stabilisée dans les fenêtres suivantes. En l’absence de contrôle, la pression continuerait
d’augmenter jusqu’à la fenêtre 160. Sur l’agrandissement de la partie où la cavitation devient instable
(figure de droite), le délai de 3 fenêtres (150 µs) entre la détection de l’événement et le maintien de la
pression est observable.

FIGURE 4.10 – Figure présentant le schéma bloc en LabVIEW permettant de construire l’enveloppe pour
les différentes phases du signal émis. La différence avec le schéma 4.7 est l’ajout d’un cinquième sélec-
teur permettant de prendre en compte le délai d’application et traitement des signaux.

Une fois ces fonctions mises en place, plusieurs tests in vitro ont eu lieu avec le même dispositif
expérimental que dans le chapitre 2. A partir de ces tests, un léger décalage de fenêtre entre celle où la
détection d’un événement a lieu et celle où la pression devient constante a été observé. Ce décalage
était prévisible car il est impossible d’être parfaitement réactif : les données sont analysées une fois
une fenêtre terminée, l’analyse a donc lieu pendant que d’autres tirs ultrasonores ont lieu, un retard
minimum d’une fenêtre existe. L’ensemble des opérations prend un certain temps. Expérimentale-
ment un retard de 3 fenêtres a été observé (cf figure 4.9). Cela correspond à un retard de 150 µs (car
les fenêtres se succèdent toutes les 50 µs).
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FIGURE 4.11 – Résultat de la correction effectuée permettant de compenser le délai de réaction du FPGA.
Après avoir détecté de la cavitation non stable, la pression la plus élevée pour laquelle il n’y avait ni
cavitation inertielle ni composante ultra-harmonique est appliquée.

Ce retard doit être compensé, en effet les pressions de maintien sont plus élevées de 3 pas de
pression que celle pour laquelle de la cavitation non stable a été détectée. Il est donc pertinent de
revenir à une valeur de pression pour laquelle de la cavitation non stable avait été détectée.

Cet algorithme se rapproche de l’algorithme utilisé par l’équipe de l’université de Columbia (KONOFAGOU

et al. 2012). Leur algorithme fonctionne sur le même concept mais avec une régulation inter-tirs plu-
tôt que intra-tir. Ils utilisent généralement une pression maintenue valant 50% de la pression pour
laquelle la cavitation non stable avait été détectée. Réduire autant la pression leur apporte une sécu-
rité permettant de compenser leur incapacité à réagir rapidement au sein des tirs ultrasonores. Cette
forte restriction s’applique au détriment de l’efficacité du traitement. Le FPGA nous autorisant un
contrôle intra-tir ainsi qu’une meilleure adaptation de la pression pour chaque paquet de MB excité
permet d’envisager de maintenir la pression à des valeurs bien supérieures, soit proche de 95% de
celle provoquant de la cavitation non stable.

Pour ce faire, un cinquième sélecteur est rajouté au schéma bloc de la rampe de pression. Ce cin-
quième sélecteur est placé entre le premier et le second. Il permet lors de la détection de cavitation
non stable de revenir à l’amplitude émise 5 fenêtres auparavant (cf figure 4.10). Avec cette fonction-
nalité le temps passé à des pressions potentiellement dangereuses (4 ˆ 50 µs “ 250 µs) est minimisé
tout en maximisant, et adaptant la pression de chaque tir.

La figure 4.11 présente l’effet de la correction. Lors de la phase à pression constante, celle-ci est
immédiatement adaptée à la dernière pression pour laquelle seulement de la cavitation stable avait
été détectée.

4.1.3.4 Coupure des tirs en cas de détection tardive d’événements

Lors des premières expériences in vivo avec cet algorithme, malgré une convergence de la pres-
sion vers une amplitude donnée, la cavitation non stable ne disparaissait pas toujours après le retour
à une pression plus faible ou dans de rares cas pouvait aussi réapparaître plus tard pendant le tir. Il
était donc nécessaire de pouvoir intervenir dans les tirs ultrasonores après le maintien de la pression
lors de l’apparition de cavitation non stable.

Pour ce faire j’ai réutilisé la limite mise en place pour la détection de cavitation. J’ai alors créé une
condition : si des événements de cavitation non stable apparaissaient après le maintien de la pression
pendant 3 fenêtres consécutives, le tir ultrasonore était alors arrêté prématurément.

Il a été nécessaire de prendre en compte le temps de réponse du FPGA. En effet, n’étant pas ins-
tantané, le FPGA va être retardé de plusieurs fenêtres avant d’effectuer la réduction de l’amplitude
à une valeur où aucune cavitation non stable n’est détectée. De ce fait il faut considérer la cinétique
d’oscillation des MB et temporiser quelques fenêtres pour laisser la cavitation non stable se stabiliser.
Le choix a été défini sur 5 fenêtres (250 µs), entre la réduction de la pression et le début de la comp-
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FIGURE 4.12 – Exemple de tir ultrasonore pour lequel des événements consécutifs ont eu lieu après
le maintien de la pression. Cela a déclenché une coupure des ultrasons et un arrêt prématuré du tir
ultrasonore pour éviter de potentiels dommages tissulaires.

tabilisation des événements consécutifs de la cavitation non stable pour interrompre le tir. Toutefois,
dans une majorité de mes expériences, la cavitation non stable se résorbait d’elle-même une fois la
pression stabilisée en prenant plusieurs centaines de microsecondes.

La figure 4.12 présente un exemple de tir où du bruit large bande a dépassé la valeur seuil pendant
plusieurs fenêtres consécutives après le maintien de la pression. L’amplitude ultrasonore a alors été
réduite à zéro par le FPGA pour réduire au maximum les risques de dommages vasculaires.

4.2 Expériences in vitro

Dans cette partie sont présentées plusieurs expériences in vitro qui ont permis de mettre au point
et valider le contrôle présenté précédemment avant de réaliser des expériences in vivo.

4.2.1 Méthode

Le même dispositif expérimental que celui utilisé dans le chapitre 2 a été utilisé pour mener des
expériences in vitro. Ces expériences reproduisent le protocole des expériences in vivo inter-tirs et
possèdent donc les mêmes étapes (partie 3.2).

FIGURE 4.13 – Représentation des différents axes dans lesquels il est possible de déplacer très légèrement
(< 1 mm) le capillaire en tirant profit de sa raideur. Le déplacement selon Z est moins impactant que
selon X du fait de la forme de la tache focale qui est beaucoup plus étirée selon Z que X.

La première étape du protocole est une prévisualisation du signal acoustique obtenu afin de vé-
rifier le couplage ultrasonore. Avec ce tir, il est possible de vérifier les composantes des ultrasons
rétro-diffusés lors d’un tir sans MB à l’amplitude maximale envisagée pendant l’expérience. Cela per-
met aussi de vérifier si la dynamique du signal enregistré est correcte, c’est-à-dire vérifier l’absence
de saturation et la présence d’un RSB suffisant. Dans ces expériences in vitro, cette étape permet de
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s’assurer de l’absence de bulles d’air à l’intérieur du transducteur et aussi à régler avec précision la
position du capillaire, dans lequel les MB sont en flux constant à une vitesse de 18 mm.s-1. En effet, le
capillaire est positionné au centre de la tache focale grâce à la pièce en impression 3D, il est toutefois
possible de le déplacer très légèrement en profitant de sa raideur. L’étape de prévisualisation permet
d’exercer des pressions dans les 4 directions sur le capillaire (+X, -X, +Z, -Z, comme décrit dans la
figure 4.13) et de choisir la configuration où le signal rétro-diffusé possède l’amplitude maximale.

Une fois l’étape de visualisation du signal effectuée et le capillaire idéalement positionné, des
signaux de référence sont émis. Les signaux de référence ne servent pas à normaliser les signaux
comme cela peut être fait dans l’algorithme de contrôle inter-tirs. Dans cet algorithme, ces signaux
permettent de vérifier une seconde fois la qualité du couplage, peu utile en l’occurrence pour les ex-
périences in vitro, et de déterminer les seuils des limites sur les indices que l’on souhaite surveiller.
En effet, dans les équations 4.1 et 4.2, les seuls paramètres variables sont βU H et βBB . Les signaux de
référence ont été utilisés pour les calculer. Ces signaux de référence sont composés de 100 tirs de 11
ms émis en 10 s. Ces tirs ont une enveloppe correspondant à celle présentée dans la figure 4.6. Tous
ces tirs sont les mêmes et l’amplitude atteinte à la fin de la rampe est à chaque fois l’amplitude maxi-
male pour l’expérience. Ces 100 tirs sont chacun décomposés en 270 fenêtres ultrasonores censées
contenir aucun événement de cavitation non stable. βU H et βBB sont alors calculés à partir de ces
données.

Pour cela, les valeurs de ces indices sont converties en indices relatifs par rapport à l’écart type de
leur tir. La moyenne et l’écart type de chaque tir sont alors calculés pendant les 40 premières fenêtres.
Chaque tir est ensuite normalisé en lui retirant sa moyenne et en le divisant par son écart type. Des
valeurs presque normalisées et centrées sont alors obtenues. Pour obtenir des valeurs deβU H et βBB ,
les indices obtenus à partir des signaux de référence sont d’abord normalisés par les 40 premières
fenêtres de ces tirs. Une fois ceci fait, l’ensemble des indices est trié et les valeurs des 2 indices sont
choisies en sélectionnant la dixième valeur dans l’ordre décroissant. Cela revient à considérer que lors
des 100 tirs de référence, 20 fenêtres auraient été considérées comme des événements parmi les 27k
(10 par l’indice des ultra-harmoniques et 10 pour le bruit large bande). Ce choix du nombre de faux
positifs sera discuté dans la partie 4.2.3. Cela représente un faible nombre de faux positifs, un schéma
de ce processus est présenté sur la figure 4.14. Ce processus a été utilisé durant ma thèse, toutefois
une version plus robuste et reproductible est proposée dans la discussion de cette partie 4.2.3.

Une fois ces paramètres choisis, les tirs en présence des MB dans le capillaire sont émis. Les tirs
de traitement durent 2 minutes, ce qui, à raison d’une PRF de 10 Hz, donne environ 1200 tirs (les va-
riations sur le nombre de tirs sont faibles et proviennent d’imperfections dans le maintien de la PRF).
Pour chacun de ces tirs, l’algorithme présenté dans la partie 4.1 est effectif. Les 2 valeurs βU H et βBB

sont celles qui ont été déterminées après l’acquisition des signaux de référence.
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FIGURE 4.14 – Méthode permettant de déterminer βU H et βBB . Pour cela les indices obtenus à partir
des signaux de référence sont d’abord normalisés par les 40 premières fenêtres de ces tirs. Une fois ceci
fait, l’ensemble des indices est trié et les valeurs des 2 indices sont choisies en sélectionnant la dixième
valeur dans l’ordre décroissant.

4.2.2 Résultats

FIGURE 4.15 – Valeurs de pression pour lesquelles l’algorithme de contrôle de la cavitation a stabilisé
la pression après une détection d’événement de cavitation non stable. Dans ces expériences tous les tirs
ont convergé et 8 d’entre eux ont été interrompus car de la cavitation non stable a continué d’apparaître
après le maintien de la pression.
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FIGURE 4.16 – Histogramme des valeurs de pression pour lesquelles l’algorithme de contrôle de la ca-
vitation a convergé après une détection d’événement de cavitation non stable. Résultats obtenus avec
une dilution des microbulles de 1:50. La pression modale vaut 180 kPa.

Différents graphiques sont affichés, ils permettent de caractériser les expériences de contrôle de
cavitation avec mon algorithme. La première métrique est l’affichage chronologique des pressions
où l’algorithme a convergé pendant les différents tirs (cf figure 4.15). Sur cette figure, les tirs pour les-
quels l’amplitude a été réduite à 0 après le maintien de la pression sont affichés avec des croix rouges.
Ici seulement 8 tirs sur 1200 ont été interrompus ce qui représente 0,67%. Cela montre que lorsque la
cavitation non stable apparaît, l’algorithme est capable de stopper la rampe de pression ce qui per-
met de faire refluer la cavitation non stable. Cela permet aussi d’avoir la présence de cavitation stable
maximale pendant le reste du tir. La pression maximale autorisée dans cette expérience était 400 kPa,
la pression n’a dans ces expériences n’a jamais dépassé 275 kPa.

FIGURE 4.17 – Histogramme des valeurs de pression pour lesquelles l’algorithme de contrôle de la ca-
vitation a convergé après une détection d’événement de cavitation non stable. Résultats obtenus pour
5 expériences successives avec une dilution des microbulles de 1:25. Une forme de gaussienne est obser-
vable avec une pression modale qui évolue de 150 à 180 kPa.

Cet affichage temporel (figure 4.15) permet de bien observer la stabilité des MB circulant dans
le capillaire car il n’est pas possible d’y discerner un lien avec le temps. Les MB sont dans un état
globalement similaire du début à la fin de l’acquisition, contrairement aux expériences in vivo où
les variations sont très importantes. Ce qui peut être plus suggestif pour observer la convergence
des pressions est le graphique 4.16 dans lequel sont affichées les pressions de maintien sous forme
d’un histogramme. Dans cette expérience avec une dilution des microbulles d’un facteur 1:50, une
valeur de convergence maximale est observable autour de 185 kPa. La distribution de ces pressions
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tend vers une gaussienne asymétrique. L’asymétrie peut s’expliquer par le fait que les pressions sont
parcourues de façon croissante et que lors du maintien à une pression donnée, des pressions plus
importantes ne seront pas émises.

Enfin la reproductibilité de ces pressions de déclenchement est très bonne. En effet, pour plu-
sieurs tirs effectués avec les mêmes dilutions de microbulles, des résultats complètement reproduc-
tibles en termes de pression de convergence sont obtenus si la position du capillaire et les flacons
de microbulles restent inchangés. Par exemple dans la figure 4.17 sont présentées 5 expériences de
contrôle de cavitation réalisés successivement. Les pressions médianes de convergence de la cavita-
tion sont toutes proches de 160 kPa. Ces expériences ont été réalisées successivement avec un même
bécher de microbulles en agitation. La pression modale y passe progressivement de 150 à 180 kPa. De
même l’écart type des pressions de maintien augmente progressivement.

FIGURE 4.18 – Histogramme des valeurs de pression pour lesquelles l’algorithme de contrôle de la ca-
vitation a convergé après une détection d’événement de cavitation non stable. Résultats obtenus avec
une dilution des microbulles de 1:100. La pression pour laquelle le plus de tirs ont convergé est de 185
kPa.

Même en changeant la dilution des microbulles par un rapport 2 (1:100) l’histogramme des pres-
sions de maintien obtenu est très proche de celui de la dilution 1:50 (cf figure 4.18).

4.2.3 Discussion

Ces résultats montrent qu’il est possible lors de l’excitation de nuages de MB d’obtenir de la ca-
vitation non stable à des pressions différentes. Cela complète l’observation qui a pu être faite dans
la partie 3.3 où des émissions inertielles ou ultra-harmoniques d’intensités très différentes ont pu
être enregistrées pour des pressions identiques. L’utilisation de pressions adaptées à chaque paquet
de MB permet de les exciter le plus efficacement sans devoir faire de compromis entre la sécurité et
l’efficacité.

Plusieurs paramètres sont modifiables : les différents indices sur lesquels effectuer le contrôle
ainsi que les 2 seuils βU H et βBB . Ces seuils permettent de choisir d’augmenter l’efficacité ou la
sécurité. En effet, dans cette expérience, le seuil choisi est placé de façon à avoir 10 faux positifs de
cavitation non stable sur l’ensemble des tirs de référence. Cela permet de n’avoir que quelques tirs
qui stabiliseraient sur un contrôle de 1200 tirs ciblant de l’eau sans bulles. C’est donc suffisamment
sélectif pour ne pas influencer de façon importante les résultats des tirs si aucune MB n’est présente.

Si le nombre de faux positifs est réduit, l’algorithme sera plus spécifique et réagira plus tard lors
de l’apparition de cavitation non stable. La pression considérée comme stable sera plus élevée et
la limite avec la cavitation non stable peut être trop élevée, rendant potentiellement dangereuse la
phase de traitement.
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Augmenter le nombre de faux positifs permettra d’augmenter la sécurité en étant beaucoup plus
sensible car le seuil est diminué. Toutefois deux problèmes peuvent alors apparaître. Des déclenche-
ments peuvent se produire par simple effet statistique et non produit par la cavitation. De plus, le
seuil de déclenchement est (dans cet algorithme) le même pour le maintien de la pression et l’inter-
ruption des tirs. Ainsi, des tirs correctement stabilisés lors de l’apparition de la cavitation non stable
risqueraient fortement de se retrouver interrompus par le bruit. Augmenter le nombre de fenêtres
consécutives nécessaires pour interrompre le tir pourrait toutefois réduire cet effet.

Méthode plus robuste permettant de choisir βU H et βBB

FIGURE 4.19 – Modélisation des indices de l’ensemble des fenêtres des tirs de référence par une loi log-
normale. Une fois normalisé par la moyenne et leur écart type, un modèle de loi log-normal est utilisé
pour modéliser l’ensemble des indices et ainsi calculer notre limite de cavitation non stable. Ici le même
nombre de faux positif est utilisé 10 événements pour chacun des indices.

Si la méthode que j’ai utilisée durant ma thèse est efficace et reproductible, il est toutefois possible
d’améliorer de façon non négligeable cette dernière. En effet en prenant la dixième valeur de chaque
indice de façon décroissante, une variabilité de ces valeurs extrêmes est susceptible d’apparaître et la
valeur de la limite de cavitation stable pour chaque indice en être fortement impactée.

Les valeurs des différents indices après avoir été normalisées par la moyenne et l’écart type suivent
des lois log-normales (cf figure 4.19). L’utilisation de ce modèle pour calculer la limite à partir d’un
taux de faux positifs est alors indépendante des valeurs extrêmes enregistrées pendant les acquisi-
tions des signaux de référence.

Les résultats obtenus avec cette méthode diffèrent peu de ceux obtenus durant ma thèse comme
il est possible de l’observer dans le tableau 4.1 où les limites obtenues avec les deux méthodes ont été
présentées. Ces valeurs ont été choisies avec des acquisitions répétées dans les mêmes conditions. Un
léger décalage entre les moyennes des valeurs obtenues par chaque méthode peut être observé. Ce
décalage pourrait être facilement corrigé au besoin. Il est intéressant de constater que les 2 méthodes
sont reproductibles bien que la méthode par modélisation soit moins sujette à des variations suite à
des valeurs trop extrêmes comme cela est observable pourβU H dans l’expérience 5 ou pourβBB dans
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l’expérience 2.

Expérience : 1 2 3 4 5

βU H valeurs extrêmes 4.83 4.86 4.93 4.63 11.8
βU H méthode modélisation 5.09 4.97 5.05 5.05 5.88

βBB valeurs extrêmes 3.73 4.21 3.74 3.71 3.72
βBB méthode modélisation 3.65 3.77 3.67 3.7 3.65

TABLEAU 4.1 – Comparaison des valeurs seuils obtenues pour βU H et βBB avec la méthode de calcul
utilisée pendant ma thèse (dixième valeur dans l’ordre décroissant) et par modélisation avec une loi
log-normale. La méthode utilisant la modélisation par la loi log-normale utilise le même ratio de faux
positifs que pour l’autre méthode.

4.3 Validation in vivo

Des expériences in vivo ont ensuite été réalisées afin de perméabiliser la BHE chez le rongeur avec
cet algorithme de contrôle de cavitation. Ces expériences se sont déroulées progressivement avec des
améliorations successives de l’algorithme. En effet, lors des premières expériences, certaines fonc-
tionnalités n’avaient pas été intégrées à l’algorithme. La première à avoir été rajoutée fut la réduction
de pression pour compenser le délai d’action du FPGA. La seconde implémentation a été la possibilité
d’interrompre les tirs lorsque la cavitation non stable apparaissait de façon continue après le main-
tien de la pression. Le positionnement du transducteur a aussi été défini par un protocole après avoir
utilisé un placement latéral plus arbitraire lors des premières expériences. L’historique des différentes
expériences avec les différentes implémentations est récapitulé dans le tableau 4.2.

# Nombre de souris
Interruption des

tirs

Réduction de
pression pour le

maintien

Protocole de
positionnement

1 3 Non Non Non
2 3 Oui Non Non
3 5 Oui Oui Oui

TABLEAU 4.2 – Historique des différentes expériences avec les différentes améliorations itératives du
protocole et de l’algorithme et le nombre d’animaux utilisé dans chaque cas.

4.3.1 Méthode

Les expériences de contrôle de la cavitation ont eu lieu sur des souris uniquement. Les souris
étaient des femelles provenant de la souche C57BL/6J, elles étaient âgées d’environ 15 mois lors des
expériences et pesaient 30 grammes. Dans ces expériences, le protocole d’anesthésie et de rasage a
été le même que celui de la partie 3.3.1. Les souris ont été installées dans le même lit d’IRM avec un
positionnement réalisé à l’aide de barres d’oreilles et d’un mors.

Une fois les souris positionnées, le couplage a été réalisé avec un gel composé d’un mélange (de
ratio 1:1) d’eau milliQ et de gel échographique. Le gel avait été préalablement centrifugé 5 minutes à
3500 tours/min afin d’en extraire toutes les bulles macroscopiques. Le transducteur était accroché à
un système motorisé 3 axes fournit par IGT®. Le système permettait un positionnement manuel ou
piloté par ordinateur sur les 3 axes. Les tirs ultrasonores ont tous été effectués dans la même région
du cerveau afin d’avoir un maximum de reproductibilité entre les acquisitions. Pour cela, le protocole
était le suivant : une pointe (imprimée en 3D) était placée dans le porte-transducteur et positionnée
exactement entre les 2 yeux de la souris.
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FIGURE 4.20 – Figure présentant le protocole permettant de positionner le transducteur dans les ex-
périences chez la souris. Le positionnement est assuré par une pointe dont la position par rapport au
centre du transducteur est connue. La pointe en résine est d’abord positionnée entre les 2 yeux avant
d’être reculé de 7 mm vers l’arrière de l’animal et ensuite décalé de 2 mm vers sa droite. Enfin le trans-
ducteur est déplacé afin d’être positionné à la place de la pointe (24 mm).

Ensuite les moteurs étaient pilotés pour se déplacer de 7 mm vers l’arrière de la tête puis de 2 mm
vers la droite de la tête. Enfin un déplacement de 24 mm venait placer le centre du transducteur au
niveau de la pointe (position connue de par la conception du porte-sonde). Ces déplacements sont
résumés sur la figure 4.20. Une fois le transducteur correctement positionné, ce dernier était abaissé
jusqu’au contact avec la tête de l’animal en veillant à bien écraser le ballon d’eau sur sa tête pour
que le couplage soit idéal. Quelques trajectoires constituées d’allers-retours dans le plan tangent au-
dessus du crâne étaient effectuées afin d’expulser de potentielles bulles macroscopiques coincées
dans le gel entre la peau et la membrane.

Un fois le couplage effectué et le positionnement correct, un premier tir ultrasonore était émis
avant l’injection des MB afin de s’assurer de la qualité du couplage. La différenciation entre un cou-
plage correct et incorrect se fait sur la présence de bruit large bande ou d’ultra-harmoniques sur le
spectrogramme d’un tir ultrasonore (cf figure 4.21).

Une fois le couplage validé à partir de l’émission d’un unique tir ultrasonore, les tirs de référence
permettant de calculer βU H et βBB étaient émis. Dans de rares cas, ces tirs pouvaient aussi mettre
en évidence un défaut au niveau du couplage. Le calcul des limites βU H et βBB se faisait alors avec
la méthode présentée dans la partie précédente 4.2.1.

4.3.2 Résultats

Lors de contrôle de cavitation avec mon algorithme, toutes les expériences ont été efficaces avec
une perméabilisation de la BHE forte et diffuse. Sur toutes les souris traitées, aucun dommage vascu-
laire (œdèmes / hémorragies) n’a été constaté après les IRM de contrôle effectuées le lendemain du
traitement. Des images de plusieurs ouvertures de BHE sont présentées dans la figure 4.22. Toutefois,
les séquences IRM ne permettent pas de quantifier la quantité de produit de contraste passé dans les
tissus cérébraux uniquement à partir de la taille des régions perméabilisées. Il n’est donc pas possible
d’être plus précis sur l’efficacité des ouvertures.

L’algorithme est donc efficace car la BHE est perméabilisée à chaque traitement, sans dommages
visibles.

Pour ce qui est des résultats PCD et portant sur la convergence de l’algorithme, les résultats sont
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FIGURE 4.21 – Figure où sont affichés 2 spectrogrammes pour 2 couplages différents. Les spectro-
grammes représentent les différentes composantes spectrales pour chaque fenêtre d’un signal temporel.
Cela permet d’analyser l’évolution des différentes composantes au cours du temps. Le premier est celui
d’un couplage correct où seulement des harmoniques sont observables et le second est synonyme d’un
couplage incorrect dû à la présence d’ultra-harmoniques.

plus mitigés. En effet, si de belles convergences sont observables sur quelques animaux, (souris A de
la figure 4.23), pour d’autres animaux il n’y a pas de convergence et il est presque impossible de dé-
tecter la présence des MB et de la cavitation non stable.

Il possible d’observer sur la figure 4.24 un exemple de tir ultrasonore où la pression maximale a
été atteinte et où de la cavitation non stable est apparue dans la suite du tir. L’indice du bruit large
bande augmente très fortement peu après 8 ms et ne diminue pas. Il s’agit donc d’un tir ou de la
cavitation non stable apparaît en milieu de tir. La composante fondamentale décroît soudainement
10 fenêtres après l’apparition de la cavitation non stable, ce qui indique que l’algorithme a réagi en
interrompant le tir. Dans cet exemple l’indice du bruit large bande est apparu pendant 11 fenêtres ce
qui correspond à 550 µs. Il y a 7 fenêtres pour le temps de réaction car il faut soustraire les 3 fenêtres
consécutives d’apparition de l’indice.

Il faut donc, après la détection de la cavitation inertielle, 7 fenêtres pour que les informations
soient lues depuis la mémoire, que le spectre et les indices soient calculés. De plus, le temps que
la commande soit effective et que les ultrasons se propagent rajoute pour chaque phénomène une
fenêtre de délai.

Il s’agit du cas le plus extrême de présence de cavitation inertielle. En effet, il ne suffit que de 3
fenêtres consécutives pour entraîner une interruption du tir. Or, dans la très grande majorité des tirs,
lorsque de la cavitation non stable est détectée, il s’agit d’une apparition intermittente qui disparaît
sans modification de la pression.

4.3.3 Discussion

4.3.3.1 Efficacité de l’algorithme

L’algorithme de contrôle de la cavitation est efficace. Il limite au maximum l’apparition de la cavi-
tation inertielle lors de perméabilisation de la BHE. Il adapte en plus de cela la pression pour chaque
tir lorsque le signal est suffisant pour permettre la rétroaction. Les expériences chez le rongeur ont
toujours été réussies avec un passage du produit de contraste dans les tissus cérébraux. De plus, au-
cun dommage vasculaire n’a été observé en IRM sur l’ensemble des expériences réalisées.

Cet algorithme est un exemple concluant sur la possibilité de contrôler la pression au sein de
chaque tir ultrasonore et de faire fonctionner une boucle de rétroaction intra-tir à partir du signal
rétro-diffusé par les MB. Des algorithmes plus complexes peuvent évidemment être imaginés ainsi
que des améliorations de celui-ci, considérant notamment la diminution de la concentration des MB
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FIGURE 4.22 – Figure présentant diverses ouvertures de BHE chez les souris constatées par IRM. Un hy-
persignal T1 est observable aux endroits où l’agent de contraste IRM est passé dans les tissus cérébraux.
Le numéro à côté de chaque image correspond à chaque version du protocole décrite dans le tableau
4.2. Pour les souris avec les protocoles 1 et 2, le positionnement était encore variable ce qui explique les
ouvertures dans les 2 hémisphères du cerveau.

ou l’utilisation de PCD plus sensibles ou plus nombreux. Ces différents points seront détaillés dans
les paragraphes suivants.

4.3.3.2 Détérioration de l’état des microbulles

Dans toutes les expériences où l’algorithme a correctement fonctionné, après une certaine durée
(entre 10 et 60 secondes) la cavitation non stable n’est plus détectée dans une très grande majorité
des tirs. Il en résulte un maintien de l’amplitude à la valeur maximale autorisée par l’algorithme. Il
semble donc que dans les expériences in vivo, la concentration des MB décroît suffisamment pour
que la diminution de l’amplitude des indices rétro-diffusés en devienne imperceptible par le PCD.
Selon les expériences, cette durée varie malgré un volume de MB injecté invariable (10 µL) en dé-
but d’expérience. Le couplage avec la tête de l’animal ainsi que la transmission au travers du crâne
doivent engendrer ces variations.

On détecte un rehaussement des pressions de maintien dans chaque expérience juste avant que
l’algorithme n’atteigne l’amplitude maximale autorisée. Ce phénomène est observable sur la souris A
de la figure 4.23. Pour moi, cela ne signifie pas que les MB nécessitent une pression plus élevée pour
être déstabilisées mais plutôt que du fait du nombre décroissant de MB excitées par le transducteur,
la somme des signaux émis par ces dernières décroît. L’algorithme a donc de plus en plus de mal à
conserver son fonctionnement nominal à cause de la diminution du RSB. Comme schématisé dans
la figure 4.25, il s’agirait d’une compensation de la décroissance de la concentration des MB qui crée
cette augmentation de la pression de maintien.
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FIGURE 4.23 – Pression de maintien obtenues avec l’algorithme de contrôle de la cavitation. On observe
chez la souris A) une convergence efficace sur 100% des tirs au début de l’expérience. Au-delà de 60
secondes d’expérience, le signal devient plus faible et la pression maximale est atteinte sans contrôle de
la part de l’algorithme. Pour la souris B) le maintien fonctionne uniquement pendant les 5 premières
secondes, ensuite la saturation est quasiment systématique.

Pour remédier à cette diminution du signal, un contrôleur avec 2 états serait implémentable. Il
serait possible de diminuer la pression maximale de l’algorithme, à partir d’un certain moment, afin
d’éviter des pressions trop importantes. L’algorithme fonctionnerait exactement de la même façon
dans le deuxième état que dans le premier, la seule différence serait une diminution de la pression
maximale atteignable. L’algorithme fonctionnerait donc normalement en cas de détection de cavita-
tion non stable avant le nouveau maximum de pression. Cette nouvelle pression maximale serait une
moyenne des valeurs atteintes pendant le premier état.

Différents articles de la littérature utilisent des contrôles de ce type. Dans l’article de MCDANNOLD

et al. 2020 après un tiers de l’expérience, le contrôleur est bloqué et les pressions de tir restent constantes.
Le temps entre l’arrêt du contrôleur et l’observation du bolus des MB est de 15 secondes.

Dans l’article de H. LEE et al. 2022, des tirs de faibles amplitudes sont transmis avant les séquences
thérapeutiques. Ces tirs précoces sont utilisés pour calculer une variation de la concentration en MB
à partir du 3ème harmonique. Ainsi, le contrôle de l’algorithme est arrêté dès que la concentration en
MB (ou le signal reçu par le PCD) diminue de 30%, ce qui d’après les figures de leur article correspond
à environ 50 secondes.

Pour mon algorithme, une première option simple consisterait à définir un temps de contrôle
fixe à partir duquel la pression maximale est fixée à la valeur moyenne de maintien des premiers
tirs. Ce temps serait très court comparé aux autres algorithmes car il n’y a pas de rampe de montée
progressive, tir après tir, dans notre algorithme. En 10 secondes, il est déjà possible d’avoir 100 valeurs
de pression pour lesquelles l’algorithme a convergé. Une deuxième option plus complexe consisterait
à détecter ce léger rehaussement de la pression ou l’apparition de plus en plus fréquente de tirs qui
atteignent la borne maximale de la pression pour enclencher cette réduction de la pression maximale.
La valeur de pression maximale pourrait être la moyenne des premiers tirs qui n’ont ni saturé ni été
interrompus.
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FIGURE 4.24 – Figure présentant la réactivité de l’algorithme lors de l’apparition de cavitation inertielle
soutenue pendant une phase où la pression est stable. Il y a donc eu 10 fenêtres pour la réaction de
l’algorithme à la présence de cavitation non stable. La cavitation inertielle est donc présente pendant
11 fenêtres durant ce tir, ce qui correspond à 550 µs. Le temps de traitement des données et d’émission /
propagation des ultrasons prend donc 7 fenêtres.

FIGURE 4.25 – Hypothèse d’explication de l’augmentation de la pression pendant les expériences de
contrôle de cavitation. Lors de l’expérience de contrôle de cavitation, la concentration en MB diminue
rapidement. Avec pour hypothèse que l’état des MB ne change pas, le pourcentage de MB déstabilisées
pour une pression donnée ne change que faiblement. Toutefois, la concentration diminuant, pour ob-
tenir une même intensité de signal, une augmentation de la pression est nécessaire afin de déstabiliser
plus de MB.

4.3.3.3 Importance de la qualité du couplage et du PCD

Une observation importante sur ces expériences est l’absence flagrante de signal PCD correct
dans le cas de certaines ouvertures. En effet, dans un nombre conséquent d’expériences (6) pour un
total de 12 expériences, plus de 95% des tirs n’ont pas eu de réel contrôle car la pression a atteint la
valeur maximale autorisée par l’algorithme. Cela conduit à des expériences en pseudo-boucle ouverte
car il n’y a presque pas eu d’action de l’algorithme. Toutefois, pour toutes ces expériences, la BHE
a bien été perméabilisée. Cela traduit donc que de la cavitation stable a bien eu lieu. L’absence de
composantes ultra-harmoniques ou inertielles a cependant empêché l’algorithme de converger. La
pression était pourtant au moins trois fois plus forte que ce qui est nécessaire pour perméabiliser la
BHE chez des souris de ce poids.

Il n’y a pas d’explication évidente sur les causes de cette absence de signal. Cela peut être dû à
un couplage incorrect mais sans présence de bulles. En effet si le ballon d’eau n’est pas correctement
écrasé, une variation dans la distance entre le transducteur et le crâne apparaît. Cette variation cause
une réduction de la transmission des ultrasons et donc une pression équivalente dans la tache focale
réduite. Un positionnement incorrect diminue également le signal reçu par le PCD et alors entraîner
une diminution suffisante du RSB empêchant la détection d’événements de cavitation non stable.
Une amélioration simple serait d’utiliser des capteurs PCD avec un RSB plus important. Un contrôle
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supplémentaire imposant la distance transducteur-crâne pourrait être mis en place. Cette distance
est mesurée à partir du temps de vol des ultrasons obtenus avec un tir très court.

4.3.3.4 Tirs sous forme de rampe, excitation différente des microbulles

Un autre point que ces expériences soulèvent est la différence notable des indices calculés à par-
tir du signal rétro-diffusé par les MB entre des tirs avec une enveloppe triangulaire et d’autres plus
classiques avec une enveloppe rectangulaire. En effet, le signal obtenu pour des tirs sous forme de
rampe à des pressions de 1 à 1,3 MPa contient beaucoup moins de composantes inertielles ou ultra-
harmoniques que dans des tirs rectangulaires à des pressions similaires.

Ces différences sont susceptibles de détériorer le bon fonctionnement du contrôle de cavitation
de mon algorithme. En effet, ce contrôle a été mis en place suite à l’analyse d’expériences d’ouver-
ture efficaces ou inefficaces sur des rongeurs et primates dans différentes gammes de pressions. L’ob-
servation de composantes inertielles et ultra-harmoniques présentes dans l’ensemble des tirs à des
pressions de ce type m’a poussé à imaginer cet algorithme. Toutefois du fait de l’utilisation de ces tirs
à enveloppes triangulaires, il apparaît d’après les expériences in vivo et in vitro que les composantes
inertielles sont beaucoup moins présentes, soutenues et d’intensité importante.

La dangerosité de tirs ayant des enveloppes sous forme de rampe est alors une question perti-
nente. En effet, l’absence de composante inertielle dans des tirs à des pressions importantes (supé-
rieures à 1.2 MPa) n’est peut-être pas synonyme de dangerosité moindre. Même si aucun dommage
vasculaire n’a été détecté dans cette étude par IRM, il est possible que des microdommages, non vi-
sibles par imagerie, soient présents. Une étude comparant des tirs triangulaires et rectangulaires avec
des analyses et quantifications histologiques en plus de l’IRM serait très pertinente.

4.4 Conclusion

Dans ce chapitre, j’ai présenté la construction d’un algorithme permettant de contrôler la cavi-
tation des MB. Cet algorithme tire profit de la technologie FPGA permettant de mettre en place des
boucles de rétroaction ultra-rapides. Grâce à cela, un algorithme a été implémenté permettant de
faire varier la pression ultrasonore au sein même d’un tir à partir des données provenant du PCD.

Cet algorithme fonctionne sur le principe d’une augmentation de la pression et du maintien de la
dernière pression pour laquelle aucun indice de cavitation non stable n’était apparu.

J’ai décris différentes expériences dans lequel cet algorithme était mis en place avec mon dis-
positif expérimental in vitro ainsi que des premières validations sur rongeurs. Ces expériences ont
permis de valider le fonctionnement de l’algorithme, son efficacité ainsi que sa sûreté. Toutefois, il
reste à comparer ses performances par rapport à d’autres algorithmes de l’état de l’art pour évaluer
leur efficacité et sûreté respective.
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Chapitre 5

Vers un transfert clinique

Ce chapitre vise à anticiper la translation clinique du contrôle de la cavitation pour la perméabi-
lisation de la BHE. En effet, si le contrôle de la cavitation a été régulièrement expérimenté in vitro,
peu d’études sont allées jusqu’à mettre en place des algorithmes dans des études cliniques (cf partie
1.4.3). Actuellement le seul contrôle est celui de l’équipe de Columbia University imposant une réduc-
tion de la pression de 50% lorsque des composantes ultra-harmoniques sont détectées (ABRAHAO et
al. 2019 ; GASCA-SALAS et al. 2021 ; MAINPRIZE et al. 2019 ; PAVLOS ANASTASIADIS et al. 2021 ; LIPSMAN

et al. 2018). Il convient donc après tout le travail présenté dans les chapitres précédents d’essayer
de se rapprocher des conditions qui seront rencontrées lors d’essais cliniques. Pour cela le princi-
pal élément à prendre en compte reste le passage du crâne dont l’atténuation importante du signal
ultrasonore représente un obstacle majeur pour le contrôle de cavitation.

Différents travaux qui visent à mieux comprendre et modéliser la propagation des ultrasons à tra-
vers un crâne, la mesure des différents états de cavitation au travers d’un crâne et enfin le contrôle de
cavitation avec FPGA au travers d’un crâne sont présentés dans ce chapitre.

Le travail présenté dans la partie 5.2 a été principalement par Célestine Angla avec une participa-
tion importante de ma part sur la mise en place de la partie expérimentale. Pour les parties suivantes,
j’ai réalisé l’entièreté des expériences et des analyses qui ont suivies.
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5.1 Le crâne : un double impact

La transmission des ultrasons au travers du crâne est un processus complexe influencé par divers
mécanismes physiques, dont l’absorption, la diffusion et la réflexion.

Absorption ultrasonore dans l’os : Lorsque les ultrasons se propagent au travers du crâne, une
partie de leur énergie est convertie en chaleur par le processus d’absorption. Cette conversion est
particulièrement prononcée dans les phases solides du crâne. Contrairement à la diffusion et à la ré-
flexion, l’absorption est un processus irréversible qui entraîne une élévation locale de la température.
Toutefois, dans le contexte du contrôle de la cavitation pour la perméabilisation de BHE, les pressions
émises ne sont pas aussi importantes que pour d’autres applications et l’utilisation de tirs pulsés évite
l’accumulation de chaleur dangereuse dans le tissu osseux.

FIGURE 5.1 – Schémas présentant les différentes couches composant le crâne humain. Les 2 tables cor-
respondent aux os durs entourant le diploé qui est un os trabéculaire. La figure A provient de (PINTON

et al. 2012) et la figure B de (DI PIETRO et al. 2020).

Diffusion ultrasonore : Lorsque les ultrasons rencontrent des variations locales dans la microstruc-
ture du crâne, ils subissent un phénomène de diffusion, dispersant ainsi leur énergie dans différentes
directions. La diffusion est principalement causée par les inhomogénéités du crâne qui se retrouvent
dans le diploé qui est un os spongieux (cf figure 5.1). Il a une structure poreuse anisotrope hétérogène.
Ses propriétés mécaniques varient fortement entre l’os et la moelle. L’ordre de grandeur de ses pores
est de 0,5 à 2 mm avec des parois allant de 50 à 150 µm. La taille des pores est proche de la longueur
d’onde d’une onde de fréquence 1 MHz. Il a été montré par PINTON et al. 2012 que la majeure partie
du coefficient d’atténuation du crâne provient de la diffusion au travers du diploé. En conséquence,
il est en général choisi de réduire la fréquence des ultrasons afin de limiter l’atténuation lors de la
traversée de l’os grâce à l’augmentation de la longueur d’onde.

Réflexion ultrasonore aux interfaces os-tissu : Lorsque les ultrasons atteignent l’interface entre
l’os et le tissu mou, une partie de leur énergie est réfléchie suite à l’importante différence entre les
impédances des tissus mous (1,48 Pa.s.m-1) et de l’os cortical (7,00 Pa.s.m-1).

Pour exciter les microbulles présentes dans les capillaires cérébraux, les ultrasons doivent traver-
ser le crâne. L’atténuation par le crâne, jouant le rôle de filtre passe-bas, va fortement réduire l’inten-
sité et la cohérence du champ de pression émis par le transducteur.

De plus, les ultrasons rétro-diffusés par les microbulles doivent à nouveau traverser le crâne pour
être détectés. Ce signal ultrasonore va donc à nouveau être atténué avec une potentielle altération
des composantes fréquentielles.

Il est donc nécessaire de s’assurer de la possibilité de mesurer et contrôler la cavitation au travers
d’une barrière physique aussi efficace contre les ultrasons.
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5.2 La propagation des ultrasons au travers du crâne

Dans l’optique d’avoir une compréhension maximale de l’atténuation des ultrasons par le crâne,
une expérience a été construite en collaboration avec le Département d’Instrumentation Numérique
(DIN, LIST, CEA) dans le projet de thèse de Célestine Angla. Son sujet de thèse porte sur la corrélation
expérience/simulation de la propagation des ultrasons au travers du crâne.

5.2.1 Mesure de champs de pression en eau libre

Une première expérience a été mise en place pour produire une cartographie du champ de pres-
sion émis par le transducteur qui doit être utilisé dans le projet clinique. Ce transducteur a été construit
par Imasonic® (Voray-sur-l’Ognon, France), il possède les caractéristiques suivantes :

• Fréquence f = 400 kHz

• Rayon de courbure a = 110,65 mm

• Diamètre actif externe du dernier anneau (diamètre d’ouverture) D = 110 ˘ 2 mm

• Diamètre actif interne du premier anneau (diamètre de la cavité centrale) de 16 mm

La mesure du champ de pression a été réalisée en positionnant le transducteur dans une cuve de
1 m3 remplie de 400 L d’eau distillée. La sonde était orientée grâce à un bras robotisé (UR5, Universal
Robots®, Odense, Danemark) et restait fixe durant l’entièreté de l’expérience. Pour mesurer le champ
de pression, un système 3-axes motorisés permettait de déplacer un hydrophone (modèle HCL0200,
ONDA®, Sunnyvale, USA), dans un volume centré sur le point de focalisation de la sonde. L’hydro-
phone était relié à un oscilloscope numérique (Picoscope 5442B, 15 bits, fréquence d’échantillonnage
31,25 MHz).

Deux programmes distincts contrôlaient l’émission et la réception des ultrasons ainsi que les dé-
placements de l’hydrophone. Le premier programme contrôlait l’émission des ultrasons avec un gé-
nérateur (MULTIX++, Eddyfi®, Québec, Canada) et le mouvement du système 3 axes. Les ultrasons
étaient émis toutes les 100 millisecondes et l’hydrophone déplacé selon des trajectoires uniformes
avec une vitesse de 5 mm.s-1 dans des plans orthogonaux à la direction de propagation des ultrasons.
Cela correspond à une résolution spatiale de 0,5 mm. L’acquisition du signal mesuré par l’hydro-
phone était synchronisé uniquement aux signaux de déclenchement émis par le générateur.

Une fois l’ensemble des points enregistré, un processus de traitement des données était appliqué
pour obtenir le champ de pression. Ce traitement était composé d’une extraction de l’enveloppe du
signal temporel à l’aide d’une transformée de Hilbert et d’un filtre passe bas. La valeur moyenne de
l’amplitude de l’enveloppe était ensuite extraite à partir de la partie du tir où le signal n’était pas en
régime transitoire. Cette valeur de tension était ensuite convertie en pression à partir des caractéris-
tiques de l’hydrophone et de son bloc d’amplification.

La position des voxels devait ensuite être déterminée. En effet, les acquisitions étant effectuées
pendant un déplacement continu de l’hydrophone, un décalage dû au temps de propagation des
ultrasons était induit. Ce décalage était aussi en partie produit par un jeu mécanique provenant du
système 3 axes. Une loi empirique a été déterminée afin de compenser ce décalage.
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FIGURE 5.2 – Champ de pression généré par la sonde clinique en eau libre.

Les champs de pression obtenus sont observables sur la figure 5.2. Les dimensions de la tache
focale (L6dB “ 9,7λp F

D q2 “ 35,9 mm et l6dB “ 1,4λ F
D “ 5,2 mm) ainsi que la distance de focalisation

de la sonde ont ainsi pu être vérifiées expérimentalement. Ces mesures étaient préliminaires à des
mesures du champ de pression émis au travers du demi-crâne.

5.2.2 Mesure de champ de pression au travers d’un crâne ex vivo

L’expérience a été réalisée avec un demi-crâne humain. L’échantillon de crâne a été fourni par le
laboratoire d’anatomopathologie du CHU Grenoble Alpes, en collaboration avec le Dr. De Schlichting
et le Pr. Chaffanjon. Le crâne étant sec lors de sa conservation, il est nécessaire de réintroduire de l’eau
dans la partie spongieuse qu’est le diploé. Pour ce faire le demi-crâne est immergé dans de l’eau dé-
ionisée à l’intérieur d’une cloche à vide. La pression a été maintenue à une pression proche de 0 bar
pendant 48h avant l’expérience.

Ces mesures ont été réalisées en rajoutant au dispositif précédant le demi-crâne maintenu dans
un cadre en aluminium (cf figure 5.3). Ce cadre était solidaire d’une plaque faisant office de support
et qui était posée sur le fond de la cuve. Il était possible de repérer la position de 3 points particuliers
du cadre afin de connaître sa position relative par rapport à l’hydrophone et à la sonde et permettre
ensuite de faire une corrélation expériences-simulation. La cartographie du champ était ensuite re-
construite avec le même processus que lors de l’expérience en eau libre. Trois configurations diffé-
rentes de positionnement du crâne et de la sonde ont été cartographiées, des représentations de ces
postions sont schématisées dans la figure 5.4. Ces 3 positions différentes permettaient de couvrir une
grande partie de la surface du crâne.
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FIGURE 5.3 – Schéma et photographie du dispositif expérimental permettant de mesurer le champ de
pression émis par la sonde clinique au travers d’un demi-crâne humain. La figure provient de la thèse
de Célestine Angla (CÉLESTINE ANGLA 2023).

FIGURE 5.4 – Représentation des 3 différentes positions de la sonde par rapport au crâne lors des simu-
lations et expériences de mesure de champs de pression générés au travers du crâne. Figure provenant
également de la thèse de Célestine Angla (CÉLESTINE ANGLA 2023).

Le tableau 5.1 résume les valeurs de décalage et d’atténuation observées entre les champs de
pression émis en eau libre et ceux après l’introduction du demi-crâne. Les cartographies du champ
lors de la position 3 (celle présentant la tache focale la plus distordue et atténuée) sont représentées
sur la figure 5.5.

Position 1 Position 2 Position 3

Décalage du point focal (3D) 4,64 mm 1,73 mm 2,12 mm
Atténuation maximale -13,12 dB -13,70 dB -17,91 dB

TABLEAU 5.1 – Décalage du centre de la tache focale et atténuation de celle-ci par rapport à sa position
et son intensité lors des différentes configurations de propagation au travers du crâne comparés à la
position et pression obtenue lors d’essai en eau libre.
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FIGURE 5.5 – Champ de pression généré par la sonde clinique au travers d’un demi-crâne humain dans
la position expérimentale numéro 3.

5.3 La mesure de la cavitation au travers du crâne

Afin de vérifier que la cavitation des MB est détectable au travers d’un crâne humain, une expé-
rience a été menée pour mesurer in vitro les signaux rétro-diffusés par les MB après atténuation par
un crâne humain. L’objectif de cette expérience était de mesurer les mêmes états de cavitation que
dans le chapitre 2.

5.3.1 Dispositif expérimental

(a) Demi-crâne utilisé dans l’expérience
(b) Observation visuelle de l’épaisseur du
crâne

FIGURE 5.6 – Demi-crâne utilisé pour mesurer la transmission des signaux ultrasonores rétro-diffusés
caractérisant la cavitation des MB. Observation visuelle de l’hétérogénéité de l’épaisseur du crâne par
transparence à la lumière.

L’expérience de mesure de la cavitation a été réalisée sur la deuxième moitié du demi crâne
utilisé dans la thèse de Célestine Angla (CÉLESTINE ANGLA 2023) pour les corrélations expérience-
simulation. Les mêmes étapes de dégazage du crâne devait préalablement avoir lieu. Sur ce demi-
crâne, plusieurs cibles avaient été placées à des endroits particuliers (cf figure 5.6).

Suite à une première expérience infructueuse, dans laquelle la cavitation avait été mesurée au tra-
vers de différentes parties du crâne, les expériences suivantes se sont concentrées sur la cible numéro
2. Cette cible se trouve sur l’os temporal qui est une des parties les plus fines du crâne. Pour mesurer
la cavitation, le PCD utilisé est un PCD de fréquence centrale 1 MHz construit par Olympus® (Wal-
tham, MA, USA). Il s’agit d’un piston plan de diamètre 28,6 mm et composé de PZT. Ce PCD a été
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FIGURE 5.7 – PCD positionné en regard de la cible numéro 2, placée au niveau de la fenêtre acoustique
de l’os temporal.

placé dans une cuve d’eau dé-ionisée (aquarium de 120 L) remplie aux deux tiers et dégazée préa-
lablement pendant 4h de façon à atteindre un taux d’oxygène dissous inférieur à 30%. Le PCD a été
placé au niveau de la cible 2 de façon la plus orthogonale possible à l’os et à une distance d’environ 3
mm (cf figure 5.7).

FIGURE 5.8 – Transducteur ultrasonore utilisé dans l’expérience de caractérisation de la cavitation à
travers un demi crâne humain. Le transducteur est encastré dans un porte-sonde sur lequel est attaché
la pièce en impression 3D permettant de positionner le capillaire dans la tache focale. Le bras méca-
nique verrouillable est lié au porte-sonde.

Le transducteur émetteur est celui utilisé lors des expériences sur les PNH. Il est maintenu dans
un porte-sonde sur lequel une pièce en impression 3D permet de placer le capillaire (diamètre 0,8
mm) exactement au niveau de la tache focale du transducteur (cf figure 5.8). Ce transducteur est
un transducteur focalisé de 14 canaux construit par Imasonic® (Imasonic SAS, Voray sur l’Ognon,
France). Il possède une fréquence centrale de 500 kHz, une distance focale de 6 cm et un rayon de 7
cm.

Ce transducteur est positionné grâce au bras mécanique doté de 3 rotules à doigts, verrouillables
par une vis manuelle, utilisé lors des expériences sur les PNH. Il est accroché au porte-sonde et per-
met donc de positionner les MB en cavitation à l’intérieur du capillaire avec une grande liberté de
mouvement. Le principal inconvénient de ce dispositif est l’encombrement assez important que re-
présente le porte-sonde équipé de la pièce en impression 3D. L’ensemble ne peut pas rentrer entière-
ment dans le demi-crâne bloquant de fait certaines positions, en particulier les positions avec les MB
les plus proches du crâne. Toutefois, ces régions sont les moins intéressantes à traiter par ultrasons
(difficulté de focalisation sans élévation de la température, zones les plus accessibles par chirurgie et
nombre plus réduit d’applications).
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5.3.2 Protocole

Lors de cette expérience les mêmes tirs ultrasonores que dans le chapitre 2 ont été émis : trapé-
zoïdaux et triangulaires. Ces tirs ont été émis à une fréquence de 500 kHz. Le délai entre les tirs a
été choisi à 150 ms afin d’assurer un renouvellement complet du liquide au niveau de la tache focale
entre 2 tirs.

5.3.2.1 Choix de la concentration en microbulles

Le liquide circulant dans le capillaire était de l’eau non dégazée ou des dilutions de SonoVue®.
Les dilutions des MB ont été choisies afin de reproduire le signal qui pourrait être rétro-diffusé lors
d’une injection à la dose clinique conseillée. Il faut donc calculer le rapport entre le volume de sang
excité et le volume du capillaire qui est excité avec notre dispositif. Il faut également calculer à com-
bien la dose maximale de SonoVue correspond en termes de dilution du SonoVue dans le sang.

Cette dose correspond à 25 mL pour 5L de sang soit une dilution du SonoVue® d’un facteur 1:200.
Dans notre expérience, seule la partie intérieure du capillaire présent dans la tache focale sera exci-
tée. Cela correspond à un cylindre de rayon r = 0,8 mm et de hauteur l-6dB, la largeur de la tache focale.
Son volume correspond à :Vvi tr o “πr 2l-6dB.

Pour la tache focale dans le cerveau, le volume insonifié sera supérieur (pas de limitation de paroi
du tube) et vaut : Vt ache “ 4

3πl 2L avec l la largeur de la tache focale et L sa longueur. Il est raisonnable
de considérer que 10% du cerveau est remplie de sang, ce qui correspond à 130 mL de sang pour un
volume cérébral de 1300 mL. Le volume réel de sang excité correspond donc à Vréel tache “ 0,1Vt ache “
4

30πl 2L.
Les applications numériques (pour ce transducteur) donnent : Vvi tr o “ 8,9 mm3 et Vréel tache “

28 mm3. Pour obtenir une quantité de MB rétro-diffusant autant de signal que pour une expérience
chez l’Homme, avec la dose maximale injectable, une approximation très simple consiste à utiliser
une concentration 3 fois plus importante dans l’expérience ex vivo que chez l’Homme. La dilution
des MB qui correspondrait serait 1:66. Les deux dilutions choisies dans cette expérience sont 1:27 et
1:100 qui permettent d’encadrer cette concentration.

Toutefois, des interactions bulles/bulles et des effets d’atténuation indésirables apparaitront si la
concentration de MB est trop importante.

5.3.2.2 Analyse des signaux rétro-diffusés

Un traitement du signal identique à celui des expériences in vitro de caractérisation de la cavita-
tion (cf 2.2.3) a été réalisé. Une fois le spectre de chacune des fenêtres obtenu, les différentes compo-
santes de chaque indice ont été choisies pour ne garder que celles présentant le plus de signal. Pour
les harmoniques il s’agissait des composantes H2 et H3. Pour les ultra-harmoniques il s’agissait des
composantes SH et UH1. Pour le bruit large bande, les composantes sont les deux premières bandes
d’intégration centrées sur 1,75f0 et 2,25f0.

5.3.3 Résultats

5.3.3.1 Différentes composantes des tirs trapézoïdaux

Les différentes composantes de chacun des indices harmoniques, ultra-harmoniques et du bruit
large bande sont comparées sur les figures 5.9, 5.10 et 5.11 pour un tir trapézoïdal. Le filtrage passe
bas du crâne est largement visible avec des composantes ayant un meilleur RSB plus leur fréquence
est faible. La seule exception correspond aux ultra-harmoniques où les composantes SH et U H1 ont
les mêmes valeurs. Dans ce cas le caractère passe-bas du crâne est compensé par la bande passante
du PCD, lui-même centré sur 1 MHz.
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C’est à partir de ces graphiques que les composantes avec le plus de RSB sont sélectionnées pour
chaque indice.

FIGURE 5.9 – Évolution des différentes composantes H1 , H2 , H3 , H4 qui représentent l’évolution des
différents harmoniques mesurées au travers du crâne pour la dilution 1:100. Les composantes H1 , H2

sont les plus notables.

FIGURE 5.10 – Évolution des différentes composantes SH , U H1 , U H2 , U H3 , U H4 qui représentent
l’évolution des différents ultra-harmoniques mesurées au travers du crâne pour la dilution 1:100. Les
composantes SH , U H1 sont les plus importantes.
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FIGURE 5.11 – Évolution des différentes composantes du bruit large bande mesurées au travers du crâne
pour la dilution 1:100. Les deux composantes ayant les plus basses fréquences (centrées sur 1,75f0 et
2,25f0) sont celles avec le meilleur RSB.

5.3.3.2 Cartes de cavitation, tirs trapézoïdaux

Comme cela a été fait dans le chapitre 2, il est pertinent d’afficher les cartes de cavitation de
chaque indice. Cela permet d’observer les apparitions des composantes et leur caractère plus ou
moins transitoires.

L’indice représentant les harmoniques est détecté avec plus d’intensité en présence de MB (cf fi-
gure 5.12). En l’absence de MB, l’indice est parfaitement stable avec aucune variation durant les tirs.
Pour les différentes concentrations de MB, l’indice est de plus en plus transitoire lorsque les pressions
atteintes sont suffisantes pour faire apparaître de la cavitation inertielle correspondant à la destruc-
tion des MB et la perte du signal rétro-diffusé. L’indice va donc décroître au cours de ces tirs.
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FIGURE 5.12 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution des harmoniques mesurés au travers du
crâne. Les indices évoluent avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).

FIGURE 5.13 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution des ultra-harmoniques mesurés au travers
du crâne. Les indices évoluent avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).
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FIGURE 5.14 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution des ultra-harmoniques mesurés au travers
du crâne. Les indices évoluent avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).
Sur cette carte les 20 tirs émis à chaque pression ne sont pas moyennés mais représentés séparément.
L’échelle de pression est légèrement trompeuse, du fait de la variation par palier de la pression, et non
progressivement comme l’échelle semble l’indiquer.

Pour les ultra-harmoniques (cf figure 5.13), cet indice est détectable qu’en présence de MB. Il ap-
paraît de manière transitoire pour les 2 concentrations de MB. Toutefois un phénomène différencie
ces 2 concentrations : pour la dilution 1:100, à une pression proche de 100 kPa, les ultra-harmoniques
apparaissent durant l’entièreté du tir. C’est uniquement au-delà de 150 kPa que le régime transi-
toire est observable avec une apparition uniquement en début de tir. Sur ces cartes, les indices sont
moyennés pour les 20 répétitions de chaque pression. Toutefois en l’absence de cette moyenne, il
est possible d’observer que les ultra-harmoniques n’apparaissent absolument pas dans certains tirs,
seulement sporadiquement dans d’autres et enfin parfois pendant l’entièreté du tir (cf 5.14). Pour la
dilution 1:27, ce phénomène est aussi présent mais avec un taux d’apparition beaucoup plus faible,
ce qui le rend non détectable après moyennage. Cette expérience n’a été réalisée que deux fois et il
est donc important de répéter ces résultats

La figure 5.15 permet d’observer l’évolution temporelle de l’indice du bruit large bande selon
la pression et au sein des tirs. Comme attendu, cet indice n’est pas détecté dans l’eau du fait des
faibles pressions appliquées. De la même façon que dans le chapitre 2, l’apparition de l’indice de
bruit large bande est un phénomène transitoire apparaissant en début de tirs et qui est observable
plus longtemps et avec plus d’intensité lorsque la concentration des MB augmente.
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FIGURE 5.15 – Carte de cavitation où est affichée l’évolution du bruit large bande mesuré au travers du
crâne. Les indices évoluent avec la pression (axe vertical) et le temps au sein du tir (axe horizontal).

5.3.3.3 Indices de cavitation pour les tirs trapézoïdaux

La figure 5.16 affiche pour chaque indice son évolution selon la pression pour les différentes dilu-
tions de MB. Pour les harmoniques, les indices des 2 dilutions sont extrêmement similaires jusqu’à 80
kPa, pression d’apparition du bruit large bande. À partir de cette pression, l’indice des harmoniques
est plus important pour la dilution la plus faible.

Pour l’indice des ultra-harmoniques, l’indice est plus fort pour la concentration la plus faible de
MB ce qui est contre-intuitif. Cette différence provient des apparitions des ultra-harmoniques pen-
dant certains tirs, ces apparitions transitoires sont beaucoup moins observées pour la dilution 1:27.

Pour le bruit large bande, les 2 dilutions ont des évolutions et des valeurs extrêmement proches.
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FIGURE 5.16 – Évolution des indices harmoniques, ultra-harmoniques et du bruit large bande mesurés
au travers du crâne pour de l’eau et 2 dilutions de MB. Le nuage entourant chacune des courbes repré-
sente l’écart type associé. L’indice ultra-harmonique est détectable à partir d’une pression seuil de 54
kPa. L’indice du bruit large bande est observable à partir d’une pression seuil de 81 et 72 kPa pour les
dilutions 1:27 et 1:100 respectivement. Ni les ultra-harmoniques ni le bruit large bande ne sont détec-
tables sans la présence de MB.

5.3.3.4 Différents indices normalisés des tirs trapézoïdaux et triangulaires

Dans les sous-parties précédentes, seuls les tirs trapézoïdaux ont été représentés. En effet, les tirs
triangulaires présentent des dynamiques d’apparitions moindres que pour les tirs trapézoïdaux, au
travers du crâne, cet effet est amplifié. Le choix est fait de ne présenter pour ce type de tir que les
indices normalisés pour chaque dilution. Ces représentations donnant un aperçu suffisant des dyna-
miques d’apparition des différents indices.

Ainsi la figure 5.17 et 5.18 représentent les indices normalisés pour les tirs trapézoïdaux et trian-
gulaires. Les différents seuils d’apparition de chaque indice sont indiqués dans le tableau 5.2

FIGURE 5.17 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour
la dilution 1:17 et 1:100 pour les tirs trapézoïdaux. Les ultra-harmoniques apparaissent pour des pres-
sions supérieures à 54 kPa pour les 2 dilutions. Le bruit large bande est détecté à partir de 81 kPa pour
la dilution 1:27 et 72 kPa pour la dilution 1:100.
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FIGURE 5.18 – Évolution des différents indices de cavitation qui ont été normalisés entre 0 et 1 pour la
dilution 1:27 et 1:100 pour les tirs triangulaires. Les ultra-harmoniques apparaissent pour des pressions
supérieures à 105 kPa et le bruit large bande est détecté à partir de 132 kPa pour les 2 dilutions.

Seuils de pression des
ultra-harmoniques

Seuils de pression du
bruit large bande

Dilution 1:27 1:100 1:27 1:100

Tirs trapézoïdaux 54 kPa 54 kPa 81 kPa 72 kPa
Tirs triangulaires 103 kPa 105 kPa 132 kPa 136 kPa

TABLEAU 5.2 – Seuils de pression d’apparition des composantes ultra-harmoniques et de bruit large
bande pour les différentes dilutions et pour chaque forme de tir.

5.3.4 Discussion

Ces mesures de cavitation au travers du crâne permettent de valider la possibilité de mesurer un
signal exploitable malgré l’atténuation de l’os. Le filtrage passe-bas fréquentiel produit par le crâne
est bien observable lors de l’analyse comparée des différentes composantes d’un même indice. Les
composantes dont la fréquence est la plus faible ont un RSB plus important. Chez l’Homme, il est
donc pertinent de sélectionner un PCD dont la fréquence centrale n’est pas trop importante afin
d’avoir la meilleure sensibilité pour capter les composantes avec les fréquences les plus faibles qui
seront celles qui traverseront le crâne avec le meilleur RSB.

Les cartes de cavitation obtenues sont similaires à celles du chapitre 2. L’apparition transitoire du
bruit large bande y est observable. L’indice des ultra-harmoniques est détectable pendant l’entièreté
ou des parties des tirs, principalement pour la dilution la plus forte, sur une plage de pression avant
de devenir transitoire en début de tir au même titre que le bruit large bande.

De plus, les tirs non moyennés permettent de noter une variation de la réponse des MB au cours
du temps. Les tirs réalisés en début d’expérience sont plus propices à une apparition prolongée des
ultra-harmoniques comparés à ceux émis en fin d’expérience à la même pression. Ce caractère est
moins observable dans les expériences réalisées dans le chapitre 2. Cette différence est en partie ex-
pliquée par la longueur du capillaire, environ 1 m, entre le bécher en agitation et la tache focale. Cette
longueur prolonge la durée de vie et de circulation des MB avant les tirs ultrasonores. L’agrandisse-
ment du capillaire est provoqué par les dimensions de la cuve ainsi que de la plus grande complexité
du dispositif autour du transducteur.

Les courbes représentant les différents indices moyennés pour l’ensemble des tirs et chaque pres-
sion ont des comportements similaires à ceux qui ont été observé sans la présence du crâne. Toute-
fois, la présence des ultra-harmoniques pendant l’entièreté des tirs dans la plage de pression allant
de 100 à 150 kPa, pour la dilution 1:100, résulte en un plus fort indice en comparaison de la dilution 1
:27. L’absence d’apparitions similaires des ultra-harmoniques pour la dilution 1:27 est plus complexe
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à expliquer.

Dans la partie résultats peu de graphiques concernent les résultats pour les tirs triangulaires. En
effet, ces tirs avaient été, en l’absence de crâne, peu efficaces à faire apparaître les composantes ultra-
harmoniques et inertielles. Dans ces tirs avec un RSB dégradé, les résultats ont été très proches, de ce
obtenu sans la présence d’un crâne, avec encore une apparition très tardive des différents indices de
cavitation non stable. Ce constat est flagrant sur la figure 5.18 et le tableau 5.2.

L’indice des ultra-harmoniques est détecté à des pressions inférieures à celles l’indice du bruit
large bande pour l’ensemble des tirs et des formes des tirs. Cela est particulièrement intéressant dans
l’optique d’avoir un contrôle permettant de détecter de façon précoce l’apparition de la cavitation
inertielle. De plus, l’apparition du bruit large bande pour les tirs trapézoïdaux se fait pour un indice
mécanique de 0,11. C’est exactement la même valeur que ce qui a été observé pour les expériences
sans crâne avec une fréquence d’émission à 1,5 MHz. Les ultra-harmoniques ont pour leur part été
détectés à un indice mécanique de 0,08 contre 0,14 dans l’expérience sans crâne.

Dans l’optique d’essais cliniques, il semble donc pertinent de se concentrer sur l’indice des ultra-
harmoniques en ayant un PCD possédant la meilleure sensibilité et une fréquence centrale relative-
ment proche de la fréquence d’émission. Dans notre expérience, le PCD avait une surface presque 80
fois plus grande que celle de l’expérience sans crâne (rayon de 28,9 mm contre 3 mm). Cela permet
de compenser en partie l’atténuation du signal par le crâne.

5.4 Contrôle de la cavitation au travers du crâne

5.4.1 Méthode

Le contrôle de cavitation a été réalisé avec le même algorithme de contrôle que celui présenté au
chapitre 4 pour des tirs triangulaires. Le même taux de faux positifs a été utilisé, 0,037%, pour calculer
à partir des signaux de référence les valeurs des paramètres βU H et βBB .

La seule différence a été le choix des bandes d’intégration utilisées pour le contrôle des ultra-
harmoniques. Dans le chapitre 4, il s’agissait de UH1 et UH2, au vu des résultats obtenus dans la
partie mesure, les 2 composantes des ultra-harmoniques choisies ont été SH et UH1 afin d’optimiser
le signal traversant le crâne.

Un total de 4 expériences a été réalisé avec le même dispositif que pour les mesures de la cavita-
tion de la partie précédente. Toutefois, la configuration matérielle a varié car l’expérience a dû être
remontée. Deux dilutions différentes de MB ont été utilisées : 1:27 et 1:100. Pour chaque dilution, 2
contrôles ont été effectués à quelques minutes d’intervalle.

5.4.2 Résultats

5.4.2.1 Signaux de référence

Les signaux de référence permettent de choisir les seuils encadrant les valeurs des indices nor-
malisés lors de l’absence de cavitation. La figure 5.19 permet de visualiser pour les expériences 2
(dilution 1:27) et 3 (dilution 1:100), une représentation de ces indices et des seuils associés. Les va-
leurs de seuils qui ont été calculées pour βU H et βBB au cours des 4 expériences sont répertoriées
dans le tableau 5.3.
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FIGURE 5.19 – Représentation des différents indices normalisés obtenus pour chaque fenêtre de chaque
tir de référence. Les seuils calculés à partir de ces indices sont représentés en vert pour les ultra-
harmoniques et en rouge pour le bruit large bande. Pour les expériences 1 et 2, 10 faux positifs ont
été choisis pour le calcul des seuils.

Expérience Dilution βU H βBB Pourcentage de
tirs avec maintien

Pourcentage des
tirs interrompus

1 1:27 4,7 3,4 100% 4,85%
2 1:27 4,3 3,4 99,2% 3,18%
3 1:100 4,4 3,3 100% 0,84%
4 1:100 4,6 3,4 100% 1,51%

TABLEAU 5.3 – Différentes valeurs de βU H et βBB calculées à partir des signaux de référence pour
chaque expérience de contrôle de la cavitation au travers du crâne. Pour chaque expérience, est comp-
tabilisé le pourcentage des tirs détectés des événements de cavitation non stable pendant la rampe de
pression ainsi que celui de tirs ayant été interrompus. L’idéal est de tendre vers les 100% de maintien et
0% d’interruption.
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5.4.2.2 Contrôle en présence de microbulles

FIGURE 5.20 – Historiques et histogrammes des pressions pour les 4 expériences de contrôle de la cavi-
tation au travers d’un demi-crâne humain. Les dilutions des MB étaient 1:27 pour les expériences 1 et
2, et 1:100 pour les expériences 3 et 4.

La figure 5.20, permet de visualiser les convergences des différentes expériences. La représenta-
tion temporelle permet d’observer la stabilité du contrôle ainsi que les différents tirs qui ont dû être
interrompus. Les différents contrôles présentent des résultats très similaires. Le tableau 5.3 regroupe
l’ensemble des valeurs des tirs ayant convergé vers une pression et de ceux qui ont été interrompus
pour chaque expérience. Un seul tir n’a pas convergé dans l’expérience numéro 2 mais cela ne serait
pas arrivé si la pression maximale avait été plus élevée.
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FIGURE 5.21 – Représentation des différentes fenêtres avec les valeurs de chaque indice pour chacune
d’entre elles. En bleu sont représentés les indices des tirs de référence et en terre de Sienne ceux du
contrôle. Les 4 expériences de contrôle de la cavitation des MB sont représentées avec les tirs de réfé-
rences ayant permis de calculer les valeurs des seuils βU H et βBB . Les dilutions des MB étaient 1:27
pour les expériences 1 et 2, et 1:100 pour les expériences 3 et 4.

Il est possible de superposer sur les nuages de points des tirs de référence, les fenêtres et leurs in-
dices associés lors du contrôle de cavitation en présence de MB (cf figure 5.21). Cette représentation
permet d’observer que les indices de bruit large bande dépassent la limite plus fréquemment que ce-
lui des ultra-harmoniques. De plus les valeurs atteintes par l’indice du bruit large bande sont un peu
plus importantes que celle de l’indice des ultra-harmoniques.

Quelques fenêtres combinent un bruit large bande et des ultra-harmoniques très importants si-
multanément. Ces fenêtres proviennent de l’interruption des tirs ou de la réduction de l’amplitude.
En effet, ces discontinuités produisent dans le domaine fréquentiel du bruit large bande, qui est donc
apparent sur les 2 indices surveillés.
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FIGURE 5.22 – Évolution temporelle de 2 tirs ultrasonores aux comportements différents. Sur le premier
tir, la réduction de l’amplitude est observable après le dépassement de l’indice de bruit large bande.
Après la réduction en pression, l’indice de bruit large bande diminue sans revenir à des valeurs aussi
faibles que pour la première partie du tir. Dans le deuxième tir, après la réduction de l’amplitude, l’in-
dice de bruit large bande ne diminue pas et le tir est alors interrompu.

La figure 5.22 permet d’observer l’évolution temporelle de 2 tirs ultrasonores lors de la première
expérience en présence des MB. Sur les 2 tirs, il est possible d’observer l’augmentation de l’indice
de bruit large bande, lors des variations soudaines de l’amplitude, provoquées par la modulation du
FPGA.

Sur le premier tir, la réduction de l’amplitude est observable après le dépassement de l’indice de
bruit large bande. Après cette réduction en pression, l’indice de bruit large bande redevient inférieur
à la limite calculée par le FPGA. Toutefois sa valeur moyenne est légèrement plus importante que lors
de la première partie du tir. Durant quelques fenêtres l’indice dépasse la limite. Ces dépassements
ne sont pas consécutifs et ils ne déclenchent donc pas l’interruption du tir. Toutefois cela crée des
valeurs d’indice de bruit large bande plus importantes durant la partie à pression constante comparé
au début du tir. Cela permet d’expliquer le grand nombre de fenêtres où l’indice du bruit large bande
dépasse sa limite dans la figure 5.21.

Dans le deuxième tir, après la réduction de l’amplitude, l’indice de bruit large bande ne diminue
pas et le tir est alors interrompu. Toutefois le délai avant l’interruption du tir permet d’observer que
l’indice de bruit large bande était malgré tout en train de diminuer entre la réduction de pression et
l’interruption du tir.
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5.4.3 Discussion

Dans cette partie, l’algorithme de contrôle de la cavitation intra-tir a été utilisé pour contrôler la
cavitation au travers d’un crâne humain. Ce crâne ex vivo est la meilleure reproduction des conditions
d’atténuation qui seront rencontrées lors d’essais cliniques. Cette expérience a permis d’observer
l’apparition de l’indice de bruit large bande. Pour l’ensemble des tirs, de la cavitation non stable a
été détectée lors de l’augmentation de l’amplitude. De plus moins de 5% des tirs ont par la suite été
interrompus suite à une réapparition de la cavitation non stable.

Il s’agit de résultats positifs. Premièrement, le fait que l’ensemble des tirs converge signifie que le
RSB est suffisant pour détecter la cavitation non stable lors de phases d’augmentation progressive de
la pression. Toutefois si ces résultats sont comparés aux résultats obtenus dans le chapitre 4, une dif-
férence notable est observable sur le nombre de tirs interrompus. En effet, lors de tirs sans crâne, un
peu moins de 1% des tirs sont interrompus contre entre 4% et 1% selon la dilution et en présence du
demi-crâne.Dans l’évolution temporelle des tirs, une variation est observable entre la valeur moyenne
de l’indice du bruit large bande avant l’apparition de la cavitation non stable et après le maintien de
la pression (cf figure 5.22). Cette variation est probablement due à une détection retardée suite à une
diminution du RSB. Il est donc probable que la réduction de la pression ne suffise pas à faire entière-
ment refluer la cavitation inertielle. C’est pourquoi le peu de cavitation inertielle encore présente est
capté et conduit à cette augmentation de la moyenne de l’indice de bruit large bande.

Dans une optique d’accroître la sécurité de ce contrôle, l’algorithme serait modifié pour propo-
ser une réduction en pression ajustable. Cette réduction pourrait être adaptée à partir de corrélation
entre les mesures de l’épaisseur du crâne et des expériences in vitro. Un autre moyen de détermi-
ner une réduction de pression permettant de compenser l’atténuation du signal rétro-diffusé par le
crâne serait l’utilisation de simulations de la propagation des ultrasons au travers de l’os du crâne. Les
données permettant de faire ces simulations pourraient être obtenues à partir d’images de scanner X.

Le dispositif expérimental utilisé est efficace pour tester ex vivo différents algorithmes de contrôle
de la cavitation. Toutefois il présente quelques inconvénients. Premièrement le demi-crâne constitue
un objet de taille conséquente et le positionnement des différents transducteurs à proximité nécessite
une cuve de taille importante (au moins 60 L). Deuxièmement, la forme de demi-sphère du crâne va
fortement complexifier le positionnement de plusieurs capteurs qui seraient pointés sur le capillaire.

Une amélioration possible est l’utilisation de morceaux plus petits de ce crâne ou même idéale-
ment de plusieurs fenêtres temporales, car il s’agit de la section où sont destinés à être placés les PCD.
Ces différentes fenêtres pourraient être placées orthogonalement à quelques millimètres des PCD
pour produire l’atténuation d’un crâne. Un dispositif permettant de changer facilement la fenêtre
temporale utilisée permettrait alors de tester différents échantillons pour être plus représentatif de la
population générale. Cela limiterait aussi l’encombrement et permettra l’utilisation d’un deuxième
PCD orienté aussi vers le capillaire, celui-ci sans crâne sur la trajectoire de propagation des ultrasons,
afin de mesurer plus précisément l’effet du crâne.

L’amélioration la plus notable a réaliser serait l’utilisation d’un contrôle dissocié selon les diffé-
rentes bandes fréquentielles du bruit large bande. En effet, au vu des résultats de la partie des me-
sures, un algorithme utilisant uniquement les 2 premières bandes fréquentielles permettrait d’amé-
liorer le RSB de cet indice. Il n’a pas été possible d’adapter ce paramètre entre les expériences à cause
de la nécessité de devoir recompiler le programme du FPGA pour cette modification. Toutefois les
résultats attendus avec une telle modification pourraient être nettement meilleurs. En effet, le bruit
large bande même moyenné avec des bandes fréquentielles peu sensible était plus sensible que le
sous-harmonique pourtant à très faible fréquence.
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5.5 Conclusion

Ce chapitre a permis de mettre en évidence que les fondamentaux pour perméabiliser la BHE
chez des sujets disposant d’un crâne intact existent. Une première partie peu détaillée mais qui l’a
été dans le cadre de la thèse de Célestine Angla (CÉLESTINE ANGLA 2023), montre qu’il est possible
de créer des champs de pression suffisamment focalisés et intenses pour perméabiliser la BHE et en
particulier avec la sonde envisagée pour le passage à l’Homme. La forme et l’intensité du champ de
pression sont estimables avec précision à partir de simulations.

Des algorithmes de contrôle de la cavitation peuvent ensuite être mis en place une fois le trans-
ducteur positionné de façon à cibler les régions d’intérêt. Ces algorithmes permettent d’éviter l’appa-
rition de la cavitation non stable et de préserver l’intégrité des tissus cérébraux. Dans ce chapitre, un
algorithme a pu être mis en place afin de définir pour chaque tir ultrasonore une amplitude produi-
sant la pression adaptée pour ne pas faire apparaître de cavitation non stable. D’autres algorithmes
sont évidemment envisageables, mais la capacité d’obtenir des indices pertinents et significatifs au
travers d’un crâne est tout de même démontrée.

Des mesures de cavitation au travers du crâne avec différentes dilutions des MB, forme de tirs et
valeurs de pression ont été réalisées. En optimisant les différentes composantes utilisées pour maxi-
miser le RSB des indices, il est possible d’améliorer significativement l’algorithme qui a été ici em-
ployé. Ainsi le nombre de tirs qui ont dû être interrompus suite à une non-disparition de la cavitation
non stable pourrait être encore réduit même si le résultat est déjà proche de ce qui est fait sans crâne.

Enfin, dans cette expérience, les conditions de mesure étaient optimales avec le capillaire dans
l’axe du PCD. Il pourrait être pertinent de déplacer le capillaire et la tache focale pour estimer le
volume dans lequel le RSB est suffisant pour permettre un contrôle de la cavitation. L’utilisation de
plusieurs PCD (un sur chaque tempe) permettrait d’accroître le volume dans lequel le RSB du signal
rétro-diffusé est suffisant pour un contrôle. Adapter légèrement l’orientation du PCD pour cibler la
région d’intérêt pourrait aussi être un moyen d’améliorer le signal récupéré par le PCD.
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Conclusion générale

Ce travail de doctorat a commencé par un état de l’art exhaustif de l’ensemble des algorithmes
utilisés pour perméabiliser la BHE. Les différents algorithmes ont ainsi été classés selon leur principe
de fonctionnement. Cela a constitué un point de départ pour la création d’un algorithme de contrôle
de la cavitation. Cet état de l’art a aussi permis de comparer les méthodes de calcul des différents
indices utilisés dans l’ensemble de ces études. Ces indices constituent la seule source d’information
des différents algorithmes pour contrôler la cavitation.

Avant de créer un algorithme de contrôle de la cavitation, plusieurs expériences in vitro ont été
conduites. Ces expériences ont été réalisées avec un transducteur utilisé chez le rongeur. Une pièce
en impression 3D a permis de maintenir un capillaire au centre de la tache focale du transducteur
permettant de simuler un flux de MB au niveau de sa tache focal. Cette expérience a permis de mesu-
rer le comportement de différentes concentrations de MB excitées avec une large plage de pressions.
Différentes variations sur le calcul des indices de cavitation ont alors été comparées.

En parallèle de ces expériences, une carte FPGA a été mise en fonctionnement pour permettre un
contrôle de la cavitation des MB de façon ultra-rapide. Ces électroniques permettent de contrôler la
cavitation de façon intra-tirs en effectuant des variations de la pression de tirs entre chaque fenêtre
temporelle du signal. Les capacités de contrôle de la cavitation sont alors décuplées du fait de la très
grande vitesse de réponse de l’algorithme. Ainsi des variations de pression sont introduites avec une
réaction en quelques centaines de microsecondes, alors qu’il était auparavant impossible de faire
varier l’amplitude plus rapidement que la fréquence de répétition des tirs.

En plus des mesures in vitro, des mesures complémentaires in vivo ont été réalisées. Ces me-
sures visaient à vérifier l’apparition des mêmes indices avec les mêmes comportements dans un ré-
seau vasculaire que dans un capillaire. Toutefois les tirs utilisés lors de ces contrôles étaient des tirs
triangulaires, et il est apparu que ces tirs étaient bien moins sujets à faire apparaître les indices de
cavitation non stables : les ultra-harmoniques et le bruit large bande. Toutefois ces expériences ont
tout de même servi à quantifier les composantes de chaque indice possédant le meilleur RSB. Ces
composantes ont été privilégiées dans le calcul des indices pour rendre l’algorithme le plus réactif
possible.

Différents indices de cavitation et leurs différentes variations ont été expérimentés au cours de
cette thèse. Grâce aux acquisitions in vitro et in vivo, ils ont été optimisés afin d’être robustes tout
en étant les plus sensibles et représentatifs des différents phénomènes de cavitation. Le gain obtenu
pour les algorithmes de contrôle de la cavitation n’est pas majeur, mais a été recherché.

En parallèle à ces activités, des expériences chez le PNH étaient régulièrement conduites afin
d’accumuler de l’expérience et des données sur l’ouverture de la BHE chez le gros animal. L’ensemble
de ces données a été exploité pour créer un indicateur permettant de discriminer la position de la ca-
vitation chez le primate. En effet le primate présente des muscles sur la tête suffisamment épais pour
que la cavitation puisse se produire à l’intérieur de ces derniers. Toutefois le signal provenant de ces
muscles induit en erreur l’algorithme qui risque de converger à des pressions trop faibles. Il a toute-
fois été possible d’exploiter le filtrage passe bas fréquentiel du crâne sur le signal de cavitation, pour
différencier la cavitation présente dans les muscles de celle présente dans le cerveau. L’algorithme
utilisé pour le PNH a été modifié pour être capable d’ignorer le signal rétro-diffusé par les MB pré-
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sentes dans les muscles.

Une fois ces expériences réalisées, j’ai entrepris la construction d’un algorithme de contrôle de la
cavitation, basé sur une augmentation progressive de la pression ultrasonore au sein de chaque tir.
Cette augmentation était interrompue lorsque de la cavitation non stable était détectée. L’apparition
de cavitation non stable est détectée en tirant parti des trois premières millisecondes de l’enregis-
trement acoustique pour lesquelles aucun ultrason n’est émis. La valeur moyenne et l’écart type de
chaque indice sont calculés permettant de calculer des valeurs limites d’apparition de la cavitation
non stable. L’algorithme a subi plusieurs modifications suite aux résultats lors d’expériences in vitro.
Plusieurs fonctionnalités ont été ajoutées pour répondre à différentes problématiques apparues lors
des expériences.

Tout d’abord, le temps de réaction du FPGA a été considéré pour éviter de maintenir la pres-
sion émise à des valeurs supérieures à celles où de la cavitation non stable avait été détectée. Suite
à quelques expériences in vivo, la nécessité est apparue d’interrompre des tirs pour lesquels de la
cavitation non stable continuait d’apparaître après le maintien de la pression. Cette modification
permettait d’assurer une apparition de cavitation inertielle la plus courte possible. Des expériences
in vivo et in vitro ont été menées avec cet algorithme pour valider son fonctionnement.

Enfin des expériences avec un crâne humain ex vivo ont été menées afin d’estimer la capacité
du PCD à capter le signal de cavitation provenant de MB situées à l’intérieur d’un crâne humain.
Ces expériences ont été conduites avec différentes concentrations de MB et il a été montré que les in-
dices signifiant la présence de cavitation non stable étaient détectables à travers le crâne. Le caractère
passe-bas fréquentiel du crâne entraîne un meilleur RSB sur les composantes avec des fréquences
faibles. De ce fait le sous-harmonique est détecté à des pressions plus faibles que le bruit large bande.

Des contrôles de cavitation avec le PCD placé en dehors du crâne ont aussi été menés. Dans ces
expériences il a été possible de détecter de la cavitation non stable dans l’ensemble des tirs lors des
rampes de pression. Moins de 5% des tirs ont été interrompus suite à ces maintiens. Cela montre que
la cavitation non stable reflue bien lors du maintien de la pression par l’algorithme. L’utilisation du
sous-harmonique dans le code du FPGA devrait permettre d’avoir une détection plus précoce et ré-
duire encore le pourcentage de tirs interrompus.

Cette thèse a donc permis de construire un algorithme de contrôle de la cavitation en exploitant
l’extrême rapidité de l’électronique FPGA. Ce contrôle a tiré parti des expériences précédemment
menées in vivo et in vitro permettant d’utiliser les indices les plus pertinents. Ce contrôle a été testé
in vitro et in vivo. De plus la translation du projet vers la clinique a été envisagée avec une expérience
ex vivo montrant la possibilité de détecter et réguler la cavitation au travers d’un crâne humain.

De nombreux domaines restent inexplorés et à prolonger suite à cette thèse. Premièrement, si de
nombreux tirs ultrasonores ont déjà été réalisés en mouvement, aucun d’entre eux n’avait été effec-
tué avec un algorithme de contrôle de la cavitation, ni même avec un PCD. La translation clinique
va pourtant nécessiter à terme des perméabilisation dans des volumes supérieurs aux taches focales
des transducteurs utilisés. Si l’option de la focalisation électronique est possible, le déplacement d’un
transducteur en émission continue reste une solution inexploitée jusqu’à ce jour. De nombreux tra-
vaux de recherche sont possibles : mesurer des signaux de cavitation lors de tirs en déplacements
uniforme et ensuite adapter des algorithmes pour obtenir une rétroaction de la pression lors de ces
tirs en mouvement.

Deuxièmement, des algorithmes toujours plus complexes sont imaginables en tirant profit de la
rapidité des FPGA. Dans cette thèse, le FPGA a été utilisé sans chercher à maximiser à tout prix sa vi-
tesse de calcul et donc de rétroaction. En effet, les 250 µs de délais étaient déjà extrêmement rapides
comparés aux contrôles tirs après tirs. Toutefois, des contrôles plus poussés utilisant pleinement les
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capacités de modulation du signal du générateur associé au FPGA contribueraient à produire des
algorithmes beaucoup plus efficaces qui pourraient tenter de maximiser la cavitation stable sans
simplement chercher à trouver les pressions maximales pour lesquelles aucune cavitation inertielle
n’apparaît.
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