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INTRODUCTION

La moelle épiniere est un organe parcourant le corps des vertébrés, et est contenue dans le
canal rachidien au cceur des vertebres. Elle rassemble les connexions nerveuses du corps. Les
informations électriques générées par un événement externe, généralement sensitif ou moteur,
parviennent a la moelle épiniere et sont ensuite transmises et traitées par le cerveau. Par consé-
quent, une altération dans sa composition ou dans sa structure peut provoquer des dommages
particulierement importants et parfois irréversibles qui peuvent s’étendre d’un déficit moteur
partiel a une tétraplégie sévere, ce qui conduit a un bouleversement de la vie quotidienne. Pour
I’ Amérique du Nord, on évalue a 40 le nombre de blessés médullaires par million d’habitants.
Si cette valeur reste constante pour les Etats-Unis (Lee ef al., 2014) , elle est en augmentation
pour le Canada (Pickett et al., 2006). Ce chiffre est particulierement élevé par rapport au reste
du monde, en particulier en comparaison avec les chiffres des pays en voie de développement
(Rahimi-Movaghar et al., 2013), principalement en raison d’un plus grand nombre de blessures
associées aux transports. Par ailleurs, le colit moyen par patient qui y est associé est tres €levé
et varie considérablement selon la blessure, s’étendant de 347 896 $ par année pour un défi-
cit moteur partiel a 1 065 980 $ par année pour une forte tétraplégie, en 2016 aux Etats-Unis
et pour la premiere année (National spinal cord injury statistical center, 2016b), ce qui est en
augmentation par rapport a 2015 (National spinal cord injury statistical center, 2016a). Pour
I’ Amérique du Nord, les accidents lors de transports motorisés constituent la principale source
de blessures a la moelle épiniere, avec une incidence de 47%, suivi par les chutes (20%) (Lee
et al., 2014). Au Canada, la population agée de 15 a 29 ans est principalement touchée pour
des blessures traumatiques, alors que pour des blessures non-traumatiques, il s’agit majoritai-

rement de la population dgée de 55 a 85 ans (Noonan et al., 2012).

Le traitement consiste généralement en une chirurgie de décompression de la moelle épinicre
et de stabilisation des vertebres endommagées, suivie d’une période d’hospitalisation et de

réadaptation. Parallelement, la géométrie initiale de la moelle peut étre restaurée dans le cas



d’une simple compression. Une imagerie appliquée a la moelle épiniere permet d’évaluer la
position précise d’un traumatisme, ainsi que ses implications sur le canal central, la moelle
et les racines nerveuses. Généralement, le bon déroulement d’une opération peut étre réalisé
a I’aide un suivi per-opératoire qui peut par conséquent éviter la nécessité d’opérations sup-
plémentaires dans certains cas. La localisation intra-opératoire de 1’alimentation sanguine a la
moelle épiniere, et plus spécifiquement de 1’artere radiculaire d’ Adamkiewicz, permet de pré-
server cette artere et de réduire le risque d’ischémie, et donc les conséquences post-opératoires
pour le patient. Par ailleurs, I’observation de la vascularisation médullaire offrirait un suivi
de la fonctionnalité de la perfusion lors de I’administration de médicaments et permettrait de

préciser un pronostic de récupération.

Différentes modalités d’imagerie peuvent €tre utilisées afin d’obtenir des informations sur I’état
de la moelle épiniere. Chacune de ces modalités possede des avantages et des limitations spéci-
fiques. L’ imagerie par résonance magnétique (IRM) est actuellement la plus utilisée, cependant
les ultrasons ont I’avantage d’€tre portatifs permettant une utilisation en salle d’opération. Leur
capacité a fournir une imagerie en temps réel donne acces a une observation dynamique des
tissus permettant d’évaluer la condition fonctionnelle du volume observé et d’adapter la chi-
rurgie si nécessaire. Par ailleurs, en complément d’images en niveaux de gris identifiant des
reperes anatomiques, le mode Doppler peut étre utilisé afin de suivre la perfusion en temps
réel et de quantifier la vitesse de I’écoulement. Le débit sanguin peut également étre évalué au
sein d’arteres spécifiques et I’imagerie ultrasonore offre une alternative aux autres modalités
invasives actuellement disponibles et utilisées, telles que les techniques a base de rayonne-
ments ionisants ou de microspheres radioactives. De maniere générale, 1’écoulement sanguin
suit une chronologie spécifique a la suite d’une blessure médullaire, et plusieurs observations
liant les conditions du traumatisme avec des variations vasculaires ont été mises a jour dans la
littérature, indiquant qu’une caractérisation de la vascularisation médullaire peut apporter des

informations utiles lors d’expérimentations (Martirosyan et al., 2011).



Cependant, les algorithmes a base d’ondes focalisées inclus dans le matériel clinique actuel
ne donnent pas acces a une résolution spatiale suffisante afin de distinguer les petits vaisseaux
de la moelle épiniere, de diametre inférieur au millimetre chez ’homme. Une alternative ini-
tialement appliquée sur un cerveau de rat (Macé et al., 2013) a récemment été proposée, par
I’utilisation d’ondes planes en remplacement des ondes focalisées. Cette séquence d’image-
rie permet de propager une quantité d’énergie plus importante dans le milieu pour une unique
émission couvrant la totalité de I’image reconstruite, et conduit par conséquent a une qualité
d’image accrue pour un délai d’émission des ondes identique. Cet algorithme semble donc étre
particulicrement adapté dans le cadre d’une imagerie médullaire. Par ailleurs, les avantages

relatifs a cette application n’ont pas été rapportés et quantifiés.

Des outils spécifiques, appelés fantdomes, sont généralement utilisés pour quantifier I’effica-
cité d’une modalité d’imagerie, ou de s’assurer que son fonctionnement suit les prévisions,
sans utiliser d’organisme vivant. Dans le cadre de I’'imagerie Doppler par ultrasons, différents
principes de conception sont proposés dans le commerce, complétés par d’autres solutions pu-
bliées dans la littérature pour des utilisations spécifiques. Cependant, les conditions associées a
la moelle épiniere, plus spécifiquement les faibles diametres mis en jeu et les vitesses sanguines

particulierement élevées, ne permettent pas leur utilisation.

L’ objectif de cette étude est d’appliquer I’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes sur un
modele de moelle épinicre, et d’en quantifier les performances en comparaison de 1’algorithme
focalisé que I’on peut retrouver dans les outils cliniques actuels. Pour cela, un fantome doit étre
congu spécifiquement pour répondre a I’ensemble des caractéristiques et a I’environnement de
la moelle épiniere, afin de pouvoir projeter les résultats obtenus a une application in vivo. En

complément de 1’évaluation des débits et des vitesses de 1’écoulement étudié, il permettra de
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L’ étape suivante consiste a utiliser cette séquence d’ondes planes pour observer les variations

vasculaires a la suite d’une blessure contrdlée sur un grand animal.

Ce rapport est divisé en six chapitres. En premier lieu, un bilan des connaissances actuelles sur
I’anatomie de la moelle épinicre et sur le principe de I’imagerie ultrasonore, avec une attention
particuliere pour les ondes planes, sera présenté. Il sera suivi par une description des objec-
tifs de ce projet de recherche. Le troisieme chapitre décrira une étude destinée a quantifier les
images obtenues a I’aide des ondes planes en comparaison avec des ondes focalisées dans des
conditions représentatives de la moelle épiniere, et sera suivi par la caractérisation de plusieurs
écoulements au sein d’un méme fantdome et donc d’une méme image. Le chapitre suivant dé-
taille I’application de la méthode sur un grand animal (cochon). Enfin, une discussion générale

du projet et des résultats obtenus aura lieu dans un sixieéme chapitre.



CHAPITRE 1

REVUE DE LITTERATURE

e chapitre présente une revue actuelle des connaissances pour les différents themes qui se-
Ce chapit t tuelle d les différents th

ront abordés tout au long de cette these. Trois principales sections seront identifiées. Dans un
premier temps, une description anatomique de la moelle épinicre détaillera ses fonctions bio-
logiques et s’attardera plus spécifiquement sur I’organisation de sa vascularisation artérielle et
veineuse. Le cas particulier du modele porcin sera également étudié en mettant en évidence ses
particularités en comparaison de I’anatomie humaine. Dans la seconde section, nous revien-
drons sur les principes de I’imagerie ultrasonore, le mode Doppler et le concept d’émission
d’ondes planes. D’autres modalités de quantification des débits sanguins seront revues, ainsi
que les applications générales existantes sur la moelle épiniere. Enfin une discussion générale

cloturera le chapitre.

1.1 Anatomie de la moelle épiniere

Cette section présente, sauf précision spécifique, les informations relatives a la moelle épiniere
humaine. Une breve revue concernant la moelle épiniere et le rachis porcin, qui sera utilisé

comme modele dans une partie de ce rapport, est également présentée.

1.1.1 Anatomie générale de la moelle et du rachis

Le rachis ou colonne vertébrale est une structure osseuse formée d’un empilement de vertebres
et constitue I’axe central autour duquel s’articule le corps des vertébrés. Ses principales fonc-
tions sont d’assurer un support physique a I’ensemble du corps, ainsi que de controler et limiter
les mouvements de compression et de rotation. De plus, la rigidité de la structure apporte une
protection efficace a la moelle épiniere, tissu mou particulierement sensible a des compressions

résultant de I’application de forces externes.



Chez I’homme, on répertorie 33 vertebres réparties en 5 catégories (Figure 1.1). Bien que
chaque catégorie présente des spécificités structurelles propres a sa fonction, ainsi que des
variations au sein d’une méme catégorie (Zhou et al. (2000), Datir & Mitra (2004), Singh
et al. (2011)) une géométrie générale (a ’exception des deux premieres vertebres cervicales
(Goldberg & Kershah, 2010)) peut étre identifiée comme présenté sur la Figure 1.2. Le corps
vertébral assure une structure solide sur la face antérieure, et la face postérieure est composée
de lames et d’un processus épineux situé a environ 2 cm sous la surface de la peau, bien que
cette valeur varie grandement avec la corpulence et le niveau vertébral (Brinkley & Masters,
1967). Une cavité se présente au centre, et constitue le canal rachidien ou canal vertébral par la
superposition de I’ensemble des vertebres. De dimensions antéropostérieure et médio-latérale
variables selon la hauteur vertébrale (Singh et al. (2011), Tan et al. (2004), Porter et al. (1978),
Fradet et al. (2014)), son role est de contenir la moelle épiniere. Dommisse (1974) précise
que la dimension transversale est liée a I’importance de la perfusion dans le niveau vertébral
correspondant. Par ailleurs, I’ensemble des ligaments, tendons et muscles alentour contribuent
a la stabilité de I’ensemble. Les vertebres sont séparées entre elles par un disque interverté-
bral, composé d’un noyau gélatineux et d’un anneau fibreux. Il contribue essentiellement a

I’amortissement des chocs sur le rachis et a sa mobilité.

Le prolongement du bulbe rachidien, contenu dans le canal rachidien, se prolonge généralement
jusqu’au niveau de la premiere vertebre lombaire chez I’homme adulte (Saifuddin ez al., 1998),
ou le cone médullaire se divise et forme la queue de cheval ou cauda equina, pour constituer
la moelle épiniere. Sa longueur est d’environ 40 cm (McCotter (1915), Boonpirak & Apinhas-
mit (1994), Goto & Otsuka (1997)), et sa longueur médio-latérale est plus importante que la
longueur antéro-postérieure (Ko et al., 2004), formant une ellipse de diametres moyens res-
pectifs de 8 mm et 7 mm. La section cervicale est la plus importante (Barson & Sands (1977),
Kameyama et al. (1996), Ko et al. (2004)). La forme de la moelle épiniere ainsi que ses com-
posantes (matieres grise et blanche) est également variable selon la hauteur vertébrale, mais
bien que les dimensions varient entre les individus, les proportions semblent étre conservées

(Kameyama et al., 1996).



7 cervicales C1 a4 C7

LITRN

o

-
i\ _3‘.,”

12 thoraciques T1 4 T12

A AR

V. N
® oo et j"*s lombaires L1 L5

5 sacrales fusionnées

4 coccygiennes
fusionnées

Figure 1.1 Nombre et
catégories de vertebres chez
I’homme. Image adaptée de

Drake et al. (2014)

Face

antérieure

/:;:‘F":‘n \ Face
Car;::s 2 supérieure
vertebral Face ~

F postérieur
oramen Face
antérieure

vertébral Pédicule

. Facettes
'nféar?:ure costales
|

Facette
articulaire

Face Processus
postérieure transverse

Processus
Epineux

Figure 1.2 Anatomie et principaux constituants d’une vertebre
standard. Image adaptée de Drake et al. (2014)

Trois membranes enveloppent et protegent la moelle épiniere. La pie-mere est directement au
contact du tissu nerveux, la majorité des vaisseaux sanguins circulent a sa surface afin de lui
apporter les nutriments nécessaires et ainsi assurer sa fonctionnalité. Elle est successivement
liée par des ligaments a I’arachnoide et a la dure-mere, et I’ensemble est également protégé par

I’espace épidural qui le sépare des vertebres. Le volume délimité par la pie-mere et 1’arach-



noide, ou espace subarachnoidien, est constitué de liquide céphalo-rachidien (LCR), dont la
fonction est d’une part d’amortir physiquement les chocs qui pourraient étre appliqués a la
moelle épiniere, et d’autre part de participer au transfert et a I’élimination de molécules asso-
ciées au fonctionnement des tissus. Un role similaire est rempli par le canal épendymaire éga-
lement composé de LCR parcourant toute la longueur de la moelle en son centre. Les échanges
avec le tissu nerveux ainsi que la mise en mouvement du LCR sont réalisés par I’intermédiaire

d’épendymocytes.

Connectée a I’encéphale, la principale fonction de la moelle épinicre est de transmettre et re-
cevoir des signaux provenant des terminaisons nerveuses présentes dans I’ensemble du corps,
par ’intermédiaire de neurones (estimés a un nombre de 100 millions). L’ensemble des termi-
naisons nerveuses du corps se regroupent au sein de nerfs spinaux reliés a la moelle épinicre,
de chaque coté de la moelle sur son axe médio-latéral. Chez I’homme, on compte une paire de
nerfs spinaux par niveau vertébral, pour un total de 31 paires. Globalement, la section cervicale
de la moelle épiniere commande les membres supérieurs du corps, la section lombaire (cone
médullaire et queue de cheval) est connectée aux membres inférieurs, et la section thoracique
est reliée au tronc ainsi que partiellement au niveau des membres supérieurs (Figure 1.3). Pour
chacun des nerfs spinaux, on compte deux racines, une sur la face antérieure (motrice) et I’autre
sur la face postérieure (sensorielle) de la moelle. Cette structure nerveuse est complétée par la
présence d’un ganglion spinal sur chaque racine dorsale, qui renferme les corps cellulaires des

neurones associés aux signaux sensoriels.

On retrouve au centre de la moelle épiniere la matiere grise, qui se présente sous la forme d’un
papillon sur une coupe transverse, contenant principalement les corps cellulaires des neurones
et leurs dendrites. Le role fonctionnel des différentes régions de la matiere grise dépend a la
fois de la position vertébrale (Figure 1.3) et de la position sur un plan transversal de la moelle.
La matiere blanche, quant a elle, contient les axones des neurones et sert a relier différentes
régions de la matiere grise, en particulier entre la moelle épiniere et I’encéphale, et doit son
nom a la coloration due a la myéline entourant les axones. On y trouve les mémes cellules

gliales que dans la matiere grise. Les axones liés aux fonctions motrices prennent leur origine



Figure 1.3 Connexions nerveuses de la moelle épiniere en
fonction de la hauteur vertébrale. C : niveau cervical, T : niveau
thoracique, L : niveau lombaire, S : niveau sacral. Image tirée de

Marieb (2005)

au sein de I’encéphale et ciblent une extrémité nerveuse du corps. Par conséquent, il s’agit de
voies motrices descendantes dans la moelle épiniere. A I’inverse, les voies sensorielles trouvent
leur origine a une extrémité nerveuse du corps pour se propager vers 1I’encéphale, il s’agit donc

de voies ascendantes.

1.1.2 Vascularisation

Afin d’assurer les nombreuses fonctionnalités apportées par la moelle épiniere, un réseau vas-
culaire dense est requis sur toute sa longueur, dont la géométrie et la densité locales sont évalués

comme étant dirigées par les besoins métaboliques minimum des régions vascularisées. La ter-
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minologie des vaisseaux la plus couramment utilisée dans la littérature sera utilisée dans cette
these, cependant il est possible de trouver de nombreuses autres appellations (Amato & Stolf,
2015). On peut distinguer deux grandes catégories de vaisseaux, sur un plan transverse au sein
de la moelle épiniere d’une part, et d’autre part un réseau parcourant la moelle sur sa lon-
gueur et relié aux autres vaisseaux extra-médullaires (Figure 1.4). Les arteres et les veines sont
situés dans I’espace subarachnoidien. Dans le cas des arteres centrales pénétrant la moelle €pi-
nicre, elles sont accompagnées de la pie-mere et de 1’arachnoide jusque dans la substance grise

(Woollam et al., 1958).

ASP ASP Aorte
Aridre radiciilo- Artére centrale
A. d’ Adamkiewicz Artere

Artere
centrale

médullaire ASA

segmentaire

7 Plexus

Plexus
artériel pial

A e B
d” Adamkiewicz

Figure 1.4 Vascularisation artérielle intramédullaire (A) et périmédullaire (B).
Image adaptée de Martirosyan et al. (2011)

1.1.2.1 Arteres segmentaires

Pour chaque niveau intervertébral, une paire d’arteres segmentaires est issue de 1’aorte pour les
niveaux lombaire et thoracique, des arteres vertébrales pour le niveau cervical, et des arteres
sacrales latérales pour le niveau sacral (Dommisse, 1974). On retrouve un total de 21 paires
d’arteres segmentaires au niveau thoraco-lombaire (Gao et al., 2013). Leur diametre moyen
au niveau thoraco-lombaire est de 2,7 mm (Alleyne et al., 1998) mais dépend du niveau ver-

tébral et peut différer entre les artéres d’une méme paire. Elles poursuivent leur trajet autour
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du corps vertébral d’ou elles donnent lieu a quelques embranchements. On retrouve également
des anastomoses entre deux arteres segmentaires successives, le long du corps vertébral et du
disque intervertébral (Gao et al., 2013). Les vitesses sanguines au sein de ces arteres avoisinent

12 cm/s (Shibata et al., 2001).

1.1.2.2 Arteres radiculo-médullaires

Issues des arteres segmentaires, les arteres radiculaires sont destinées a la vascularisation de
la moelle épiniere. Toutes ne contribuent pas a 1’alimentation vasculaire de la moelle épinicre
et peuvent étre en contrepartie destinées aux racines nerveuses et aux espaces péri-médullaires
(Greathouse et al. (2001), Martirosyan et al. (2011)). Elles se divisent en branches antérieures
alimentant I’ artere spinale antérieure (ASA), et en branches postérieures reliées aux arteres spi-
nales postérieures (ASP), apres avoir respectivement parcouru une racine nerveuse antérieure
ou postérieure. Le diametre des arteres radiculo-médullaires est tres variable selon le niveau
vertébral et les individus, et peut s’étendre de 34 um a 1122 um (Bosmia et al., 2015). Les
arteres postérieures sont généralement de plus petit diametre mais présentent également des

dimensions plus homogenes.

Les arteres radiculo-médullaires antérieures s’anastomosent avec I’artére spinale antérieure
(ASA), a I’aide d’une branche ascendante et d’une branche descendante, reconnaissable par
son importante bifurcation spécifique a I’exception des branches dans les segments thoraciques
(de Haan et al., 1999) (Figure 1.5). On peut noter que la distance trés importante entre les ana-
stomoses au niveau thoracique rend la moelle épiniere plus vulnérable a une ischémie a ce
niveau. Leur diametre est équivalent sur I’ensemble de la longueur de la moelle épinicre, a
I’exception de sa section caudale ol la branche descendante a un diametre plus important, et
varie entre 0,2 mm et 1,2 mm (Suh & Alexander (1939), Romanes (1965)) (tableau 1.1). Il
existe une brusque bifurcation avec les ASP similaire a celle qui est observée avec les arteres
radiculo-médullaires antérieures (Bosmia et al., 2015), avec un angle moins prononcé (Gao
et al., 2013). Les arteres radiculo-médullaires postérieures sont de plus petit diametre, s’éten-

dant de 0,2 mm a 0,5 mm (Martirosyan et al., 2011).
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Tableau 1.1 Intervalle de diametres pour

différents

vaisseaux de la moelle épiniere chez ’homme. Table
adaptée de Suh & Alexander (1939)

Groupe Diametre Diametre
d’arteres minimum (mm) | maximum (/mm)
Arteres segmentaires 0,5 2
Arteres radiculaires et ASA 0,34 1,122
Arteres centrales 0,06 0,072
_ Autres arteres 0,006 0,06
intra-médullaires

Figure 1.5 Bifurcation
artérielle lors de la connexion
d’une artere radiculo-médullaire
antérieure avec I’ASA. Image
tirée de Rodriguez-Baeza et al.
(1991)
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1.1.2.3 Artére d’Adamkiewicz

Une artere raduculo-médullaire particulierement importante a été mise en évidence par Adam-
kiewicz (Adamkiewicz (1881), Adamkiewicz (1882)), et portera son nom. Il s’agit de la plus
large artere qui alimente I’ASA et plus généralement, la section lombaire de la moelle et la
queue de cheval. Sa géométrie est similaire aux autres arteres radiculo-médullaires antérieures,
avec une brusque bifurcation lors de I’anastomose avec I’ASA. Elle est a I’origine de plusieurs
branches alimentant les structures extra-médullaires, et se connecte a I’ASA peu avant sa bi-

furcation (Alleyne et al., 1998).

Sa longueur moyenne est de 40,1 mm (Boll et al., 2006), et son diametre extra-dural s’étend en
moyenne de 1,2 mm a 2,5 mm pour atteindre une valeur de 0,92 mm a la bifurcation (Alleyne
et al., 1998). Le diametre de la branche ascendante (0,231 mm) est sensiblement plus faible
que celui de la branche descendante (0,941 mm) (Martirosyan et al., 2011). Les observations
anatomiques s’accordent sur la prépondérance de la présence de 1’artere d’ Adamkiewicz du
coté gauche, dans 63% a 80% des cas (Kadyi (1889), Rodriguez-Baeza et al. (1991), Boll et al.
(2006), Uotani et al. (2008)) (Figure 1.6). Sa position vertébrale peut s’étendre de T8 a L3,
avec une forte présence (75% des cas) entre les niveaux T9 et T12 (Martirosyan et al., 2011)
(Figure 1.7). Dans de tres rares cas, reportés a 3 reprises parmi environ 4000 individus (Lo

et al., 2002), il est possible de trouver cette artere au niveau L4.
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Figure 1.7 Fréquence de la position vertébrale de
I’artere d’ Adamkiewicz. Image tirée de Boll ez al.
(2006)

Lorsque, dans un tiers des cas, elle n’est pas la derniere artere radiculo-médullaire, elle est
complétée par une autre artere au au niveau vertébral directement inférieur (Rodriguez-Baeza
et al., 1991). Dans 63% des cas, I’artere d’Adamkiewicz est accompagnée par une compo-
sante radiculo-médullaire postérieure (Rodriguez-Baeza ef al., 1991). Enfin, Boll et al. (2006)

a observé une duplication de I’artere dans 5% des cas, unilatérale ou bilatérale (Figure 1.8).

1.1.2.4 Distribution artérielle péri-médullaire

La vascularisation artérielle péri-médullaire est principalement assurée par une arteére spinale
antérieure (ASA) et deux arteres spinales postérieures (ASP) chez I’homme, complété par un

plexus présent sur toute la longueur de la moelle (Figure 1.4).

I’ ASA a pour origine les arteres radiculo-médullaires antérieures ascendantes et descendantes,
et est souvent considérée comme une série d’anastomoses plutdt qu’un vaisseau continu, et

par conséquent présente une trajectoire globalement sinueuse. Elle est positionnée a la sur-
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Figure 1.8 Duplication mono-latérale de 1’artere
d’ Adamkiewicz (astérisques) issue d’'une méme artere
segmentaire (A) ou de deux arteres segmentaires (B), et
duplication bilatérale (C). Image adaptée de Boll et al.
(2006)

face de la moelle au niveau de la fissure médiane ventrale, d’ou elle est 1’origine des arteres
centrales pénétrant la substance de la moelle épiniere. Au niveau cranial, I’ASA est formée
par les arteres vertébrales, et est composée de deux vaisseaux qui s unifient (parfois au niveau
CS5 seulement), dont I’un est souvent significativement plus important, pour former une artere
unique. (Martirosyan et al., 2011). Elle s’étend jusqu’au cone médullaire, ou elle s’anastomose
avec les arteres spinales postérieures formant le rami cruciantes. Chaque racine nerveuse de la

cauda equina est ensuite associée a une artere.

Le diametre de ’ASA est tres inconstant, il diminue depuis son origine cervicale jusqu’au
niveau thoracique (tableau 1.2). Il est le plus important au niveau lombaire, caudal a sa jonction
avec I’artere d’ Adamkiewicz. Cependant, il a été reporté qu'un contrdle musculaire existait a
ce niveau permettant de moduler le diametre et donc I’apport sanguin (Parke ef al., 1995).

Le diametre le plus faible est observé aux niveaux thoraciques supérieurs a cette jonction,
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ou les arteres radiculo-médullaires sont plus espacées. Certains auteurs considerent a ce sujet
que I’ASA est inexistante entre deux de ces arteres sur quelques centimetres (Woollam et al.
(1958), Gao et al. (2013)). Une étude de cas chez I’homme (Giller & Finn, 1989) indique que
les vitesses sanguines a I’intérieur de ce vaisseau varient entre 4 cm/s et 16 cm/s au niveau C4,
etentre 11 cm/s et 16 cm/s au niveau T2, dépendamment de la position dans le cycle cardiaque
et du taux de dioxyde de carbone (tableau 1.3). La participation de I’ASA a I’alimentation intra-
médullaire couvre, via les arteres centrales dont elle donne 1’origine, les deux tiers antérieurs
de la moelle épiniere, comprenant 1’ensemble de la matiere grise a I’exception de I’extrémité

des cornes dorsales ainsi que la matiere blanche proximale a la matiere grise.

Tableau 1.2 Nombre d’arteres radiculo-médullaires, et
diameétres des arteres radiculo-médullaires et de I’ASA
en relation avec la région vertébrale. Table adaptée de

Suh & Alexander (1939)
.. Nombre d’arteres Diamétre m oyen .
Région radiculo-médullaires des arteres Diametre moyen
vertébrale .. radiculo-médullaires | de I’ASA (mm)
anterieures . .
antérieures (/mm)

Haut cervical 1 0,51 0,510

Bas cervical 1 0,578 0,442

Haut thoracique 2 0,374 0,374

Thoracique médian 1 0,340 0,340

Bas thoracique 1 0,510 0,578

Lombaire 1 0,872 1,122

Deux arteres spinales postérieures assurent 1’alimentation artérielle de la section dorsale de
la moelle épiniere. Ces vaisseaux circulent longitudinalement et postéro-latéralement sur la
moelle et consistent, similairement a 1’artere spinale antérieure, en une série d’anastomoses
avec les arteres radiculo-médulaires postérieures. Elles peuvent étre considérées comme deux
branches plexiformes (Woollam & Millen (1955), Bosmia et al. (2015)). Leur géométrie est
beaucoup plus variable que celle de I’ASA (Woollam & Millen, 1955). Leur diametre, de
I’ordre de 0,1 mm a 0,2 mm, s’étend de 0,1 mm dans la région thoracique médiane jusqu’a un

maximum de 0,8 mm dans la région lombo-sacrale (Romanes (1965), Thron & Mull (2004)),
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Tableau 1.3  Liste des études apportant une
quantification des vitesses de vaisseaux de la
moelle épiniere

. R Position | Intervalle des vitesses
Etude Sujets Artere . .
vertébrale sanguines (cm/s)

) ) C4 4316
Giller & Finn (1989) | Homme ASA T2 11116

Jones et al. (1996) | Chiens | ‘‘Tieres dans le L7 2,7216,6

ganglion spinal
Hudson e al. (1995) | Chiens | *\ricres intra- L2 1,1214,3
médullaires

est moins important que celui des arteres spinales antérieures, les rendant parfois méme difficile
a identifier. Leur diametre le plus faible se situe, similairement a I’ASA, au niveau thoracique.
L’alimentation intra-médullaire des ASP se limite aux cornes postérieures de la matiere grise

et la portion postérieure de la matiere blanche.

En complément de la vascularisation péri-médullaire apportée par I’ASA et les deux ASP,
il existe quelques branches par niveau vertébral qui parcourent la surface de la moelle sur
un plan transverse. Elles peuvent étre courtes, mais on retrouve au minimum une branche de
chaque coté par segment vertébral, qui relie I’ASA a la ASP correspondante, en alimentant
les racines des nerfs spinaux ventraux par des petites branches sur leur course. Généralement,
leur diametre est inférieur a 0,1 mm (Romanes, 1965). L’ origine des branches péri-médullaires
transversales provient en grande partie des ASP. Par conséquent, il existe un important plexus
artériel sur la surface postérieure de la moelle, en particulier sur les élargissements médullaires
cervical (T2) et lombaire (en dessous de T11) (Tveten, 1976), reliant entre autres les deux ASP.
Lors d’une connexion vasculaire entre I’ ASA et les ASP, appelée vasocorona ou plexus artériel

pial, I’anastomose avec I’ASA est particulierement étroite.

1.1.2.5 Distribution artérielle intramédullaire

La distribution artérielle intra-médullaire est majoritairement assurée par les branches péné-

trantes de la vasocorona pour les régions périphériques, et les arteres centrales issues de I’ ASA
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qui pénetrent a ’intérieur de la moelle épiniere a partir de la fissure médiane ventrale. On les
recense en moyenne au nombre de 200, avec une densité par centimetre de moelle épiniere va-
riable : de 3 a 8 au niveau cervical, de 2 a 6 au niveau thoracique, de 5 a 12 au niveau lombaire,
etde 5 a 11 au niveau sacral (Hassler, 1966). On en répertorie donc peu au niveau thoracique,
ou il est parfois possible d’en avoir une seule par segment vertébral, et une quantité plus im-
portante a I’intérieur des élargissements cervical et lombaire. En moyenne, une artere centrale
couvre entre 15 mm et 20 mm de longueur de moelle épiniere, mais cette valeur peut s’étendre
de 40 mm a 50 mm (Woollam et al., 1958) La distribution capillaire initiée par les arteres
centrales est détaillée par plusieurs auteurs et les diametres peuvent prendre des valeurs aussi
faibles que 6 um (Ross (1880), Adamkiewicz (1881), Adamkiewicz (1882), Suh & Alexander
(1939)).

Chaque artere centrale bifurque le plus souvent d’un c6té, gauche ou droite, de la moelle, sans
avoir une alternance stricte (Suh & Alexander (1939), Herren & Alexander (1939)), ce qui
pourrait plutot refléter les besoins vasculaires des régions associées (Fazio & Agnoli, 1970). 11
est parfois possible d’observer une bifurcation de 1’artere centrale en deux branches alimentant
les moitiés gauche et droite de la moelle, dans ce cas la bifurcation a lieu toujours dans le
plan sagittal. Généralement, les arteres centrales alimentent la corne antérieure de la matiere
grise, la matiere blanche antérieure proche de la fissure médiane ventrale, la portion latérale
de la corne antérieure ainsi que la matiere blanche latérale, et le principal volume de la corne

postérieure, son extrémité étant reliée aux branches pénétrantes issues des ASP.

Le diametre des arteres centrales est plus important que celui des vaisseaux du plexus péri-
médullaire et varie entre 0,1 mm et 0,25 mm (Hassler (1966), Thron & Mull (2004)). Les
arteres centrales les plus larges sont observées au niveau cervical, puis le niveau lombaire et
enfin le niveau thoracique. La direction empruntée par les arteres centrales est tres sinueuse, en
particulier au niveau lombaire, ce qui implique une longueur plus importante estimée a 1 mm
de plus en comparaison a une artere linéaire (Hassler, 1966). L’angle formé avec I’ASA est
important pour le niveau thoracique, les arteres couvrent par conséquent une distance longi-

tudinale importante. En comparaison, une perpendicularité est observée au niveau lombaire,
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ce qui permet aux arteres centrales de pénétrer plus profondément a I’intérieur de la moelle
épiniere (Herren & Alexander, 1939) (Figure 1.9). Un léger angle est présent au niveau cer-
vical. La longueur des arteres centrales, de 1’ordre de 4,5 mm, varie peu, a I'inverse de leurs
branches dont la longueur varie de 0,6 cm a 3,0 cm pour la section thoracique 2 0,2cma 1,1 cm
pour la section sacrale, dépendamment de la taille du sujet, ce qui est dii a leur angulation plus

importante (Hassler, 1966).

DORsAL

Figure 1.9 Angle formé par les arteres centrales avec I’ASA aux
niveaux cervical (A), thoracique (B) et lombaire (C). Image
adaptée de Herren & Alexander (1939)

La vascularisation de la matiere grise de la moelle épiniere est en moyenne cinq fois plus
dense que celle de la matiere blanche (Parke, 2004) (Figure 1.10). Bien que ce ratio puisse
varier avec les régions utilisées pour la comparaison, il reste supérieur a 1,5 , ce qui indique
que le métabolisme de la matiere blanche est plus faible (Bosmia et al., 2015). Dans une étude
effectuée sur des sujets canins de 6 a 14 mois (Hudson et al., 1995), des vitesses moyennes
variant de 3,5 cm/s a 5,78 cm/s, dépendamment de la position dans le cycle cardiaque, ont été

répertoriées au sein des arteres intra-médullaires (tableau 1.3).

1.1.2.6 Sens de I’écoulement dans les arteres de la moelle épiniere

L’étude du sens d’un écoulement sanguin est généralement réalisé en suivant la progression
d’un colorant injecté dans un vaisseau originaire de I’écoulement que 1I’on souhaite suivre.

Bien que certaines études soient contradictoires a ce sujet, une tendance semble émerger par
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Figure 1.10 Vascularisation
intra-médullaire des matieres
grise et blanche. Image tirée de
Parke (2004)

rapport aux arteres longitudinales. Le sang circule dans I’ASA dans le sens caudal jusqu’a T4,
cranial entre T4 et T9, caudal entre T9 et T12, cranial entre T12 et L2 environ, puis caudal de
L2 jusqu’au rami cruciantes (Bolton (1939), Fazio & Agnoli (1970)) (Figure 1.11). La transi-
tion observée au niveau L2 pourrait coincider avec la présence de I’artere radiculo-médullaire
d’ Adamkiewicz qui fournit un débit sanguin dans le sens cranial via sa branche ascendante,
et dans le sens caudal via sa branche descendante (Woollam & Millen, 1955). Une estimation
alternative du sens de 1’écoulement longitudinal considere la présence de deux sens différents
entre chaque branche descendante des arteres radiculo-médullaires et la branche ascendante de
I’artere radiculo-médullaire suivante (Di Chiro & Fried, 1971). Le configuration est différente
pour les ASP, partiellement car leur diametre est plus régulier et donc n’offre pas de résistance
mécanique a I’écoulement comme peut provoquer I’artere d’ Adamkiewicz sur I’ASA. Les ré-

sultats de Bolton (1939), confirmés par Di Chiro & Fried (1971), indiquent que la sang circule
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dans le sens caudal de la formation cervicale des ASP a partir des arteres vertébrales jusqu’a
la transition entre les niveaux cervical et thoracique. Pour le reste de la longueur de la moelle
épiniere, leur sens de circulation est cranial et est renforcé par des arteres radiculo-médullaires
lombaires (Martirosyan et al., 2011), indiquant un changement de direction de 1’écoulement

sanguin lors de la jonction avec I’ASA dans le rami cruciantes.

A.spin. ant
L. C3
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(/7 wmm 8
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D4
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D8/ wmm
D12
L2 2 L1
L5
S7

Figure 1.11 Sens de
I’écoulement dans
I’artere spinale
antérieure. Image tirée
de Fazio & Agnoli
(1970)

En conséquence du sens variable de 1’écoulement dans les arteres spinales, celui-ci est réver-
sible, mais peut causer des ischémies dans le cas d’une 1ésion, d’une sténose ou d’une malfor-
mation affectant la condition hémodynamique (Jellinger, 1972). 1l est important de souligner
qu’a différentes positions le long de la moelle épiniere, le sens de 1I’écoulement est contra-

dictoire a I’interface entre deux régions. C’est ce qu’on appelle un point mort ou "‘watershed
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area". A ce point, deux écoulements dans des sens différents se rencontrent, ce qui implique
une plus grande vulnérabilité de cette région a I'interruption ou a la réduction de I'une des
deux circulations. Cela peut étre provoqué par une modification de la pression par la simple
présence d’une 1€sion autour des vaisseaux sanguins, qui peut par ailleurs n’avoir aucune autre

interaction avec le réseau vasculaire.

1.1.2.7 Réseau veineux

La vascularisation veineuse de la moelle épiniere ne suit pas la méme géométrie que le réseau
artériel. Les veines radiculaires antérieures ou postérieures, qui accompagnent également les
racines nerveuses, ne sont cependant pas toujours associées a une artere. On en trouve une
moyenne de 38 le long de la moelle épiniere, ce qui correspond environ a la moitié des ra-
cines nerveuses (Woollam et al., 1958) et un nombre inférieur aux arteres. Elles possedent
un diametre maximum de 2 mm, supérieur a leur équivalent artériel, et se connectent aux
veines spinales longitudinales avec une bifurcation similaire a celle qui est observée entre
les arteres spinales et les arteres radiculo-médullaires (Thron & Mull, 2004), mais avec une
plus grande variabilité (Gao et al., 2013). La veine spinale antérieure atteint un minimum
de diametre au tiers de la distance entre deux anastomoses environ, indiquant la présence de
points morts veineux. Les veines radiculaires antérieures sont généralement plus longues au ni-
veau lombo-sacral. Leur paroi est plus fine que les arteres radiculo-médullaires (Rannou et al.,
2004). Les veines radiculaires antérieures sont au nombre de 6 a 11, et I’une d’entre elle est
de diametre plus important entre les niveaux T12 et L3 (également observée a L5 par Wool-
lam et al. (1958)), le plus souvent du coté gauche, similairement a I’artere d’ Adamkiewicz
(Suh & Alexander, 1939). Elles sont le plus développées dans la région lombo-sacrale. Du c6té
postérieur, les anastomoses avec la veine spinale postérieure sont plus larges que sur la face
antérieure (Suh & Alexander, 1939). Woollam ef al. (1958) ont mis en évidence la présence
d’un nombre inférieur de veines radiculaires postérieures en comparaison des veines radicu-

laires antérieures, elles sont de plus trés peu représentées dans la section lombo-sacrale. Les
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veines radiculaires postérieures drainent les cornes postérieures de la matiere grise et la matiere

blanche alentour, ainsi que la matiere blanche postérieure (Herren & Alexander, 1939).

Deux principales veines parcourent la moelle épiniere longitudinalement et sont reliées aux
veines radiculaires correspondantes. La veine spinale antérieure est située antérieurement et
légerement latéralement a I’ ASA, et assure le drainage de la section antérieure de la moelle. Son
diametre, qui varie de 0.4 mm a 1.5 mm, reste supérieur a celui de I’ASA (Backes & Nijenhuis,
2008). Il n’existe, a I'inverse des deux ASP, qu’une unique veine spinale postérieure située
dans le plan sagittal médian de la moelle épiniere, ce qui permet notamment de 1’identifier
facilement a I’aide de modalités d’imagerie. Son diametre est légerement inférieur a celui de
la veine spinale antérieure (Amato & Stolf, 2015). En comparaison, les deux veines spinales
suivent un trajet plus sinueux le long de la surface de la moelle que leur équivalent artériel
(Figure 1.12). Elles sont reliées au niveau du cone médullaire par des branches parcourant la

moelle sur sa circonférence.

‘A 4\\B

Figure 1.12  Sinuosité de la veine antérieure (A) et
postérieure (B). Image adaptée de Thron & Mull (2004)
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Une particularité du réseau veineux intra-médullaire est la présence de larges axes reliant ho-
rizontalement les veines spinales antérieure et postérieure dans le plan sagittal médian, qui
encerclent le canal central de la moelle épiniere (Figure 1.13). En complément, on retrouve
également des veines centrales issues de la veine spinale antérieure, dont I’angle formé entre
ces deux vaisseaux est plus proche de la perpendicularité que pour les arteres centrales, quel
que soit le niveau observé. Elles sont moins nombreuses que les arteres centrales, et ne suivent
pas une répartition clairement définie (Herren & Alexander, 1939), ni aucune corrélation avec
la position des arteres. Une trés grande proportion est reliée aux deux cotés de la moelle, et
la bifurcation se produit antérieurement au canal central. Chaque branche se divise ensuite a
nouveau pour rejoindre d’une part la corne antérieure de la matiere grise, et d’autre part pour se
connecter parfois, a I’aide d’un vaisseau de diametre plus important, avec la corne postérieure
de la matiére grise puis la veine spinale postérieure (Figure 1.14). Des veines centrales posté-
rieures, sans embranchements majeurs, sont également reliées a la veine spinale postérieure et
drainent la portion postérieure de la matiere blanche. Le drainage de la région périphérique de
la moelle épinicre (matieres grise et blanche) est assuré par des branches pénétrantes radiales
reliées au plexus veineux périmédullaire reliant les deux veines spinales. Ces branches sont
similaires aux arteres pénétrantes mais sont moins nombreuses (Pansini & Conti, 1996). Dans
I’ensemble, parallelement au réseau artériel, la densité veineuse est beaucoup plus importante

au sein de la matiere grise (Romanes, 1965).

Le réseau veineux médullaire, et en particulier les veines radiculaires, sont dépourvues de
valves afin d’empécher le sang de revenir dans la moelle. Cependant, des observations ex-
périmentales (Suh & Alexander, 1939) suggerent la présence d’un mécanisme assurant une
fonction équivalente, qui pourrait provenir de la géométrie des bifurcations veineuses, ou de la
réduction du diametre des veines radiculaires lorsqu’elles traversent la dure-mere (Jahan & Vi-

nuela, 2002).
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Figure 1.13 Important axe veineux
central reliant les deux veines spinales.
Image tirée de Thron & Mull (2004)

Figure 1.14  Organisation médullaire veineuse péri-médullaire et
intra-médullaire. Image tirée de Herren & Alexander (1939)
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1.1.3 Anatomie porcine

Le modele porcin sera utilisé lors de certaines expérimentations de cette these, il est donc
important de connaitre les principales différences anatomiques avec les données humaines lis-
tées précédemment, concernant le rachis et le moelle épiniere. Le différences observées s’ex-
pliquent majoritairement par la différence dans la dimension des spécimens, I’age, ainsi que par
le caractere quadrupede du cochon, nécessitant des spécificités anatomiques et biomécaniques

associées.

1.1.3.1 Le rachis porcin

Le nombre et la répartition des vertebres different entre 1’homme et le cochon (tableau 1.4).
En comparaison avec les dimensions relatives aux vertebres de porcs immatures au niveau L4
(McLain et al., 2002), les corps vertébraux des vertebres humaines possedent une longueur an-
téropostérieure presque doublée et une épaisseur 65% supérieure, ils sont proportionnellement
plus petits et plus larges que pour le cochon (Dath et al., 2007). L’angle moyen du pédicule est
en moyenne supérieur de 14°, pour une profondeur du canal spinal 35% plus faible. Globale-
ment, la hauteur et la largeur des pédicules est plus importante (Bozkus et al. (2005), Dath et al.
(2007)) et les processus épineux porcins sont plus courts, a I’'inverse des processus transverses
qui ont des dimensions similaires a leur équivalent humain. La quantification de ces nombreux
parametres anatomiques a été effectuée par Busscher et al. (2010a) pour chacun des niveaux

vertébraux.

Wilke et al. (2011) soulignent que 1’amplitude de mouvement permise par le rachis porcin
est similaire a celle du rachis humain. Ces observations ne sont cependant pas confirmées
par Schmidt et al. (2005) qui ont observé une amplitude de rotation axiale plus faible, et par
Busscher er al. (2010b) qui ont observé une amplitude de rotation axiale plus élevée ainsi

qu’une flexion latérale et une flexion dans le plan sagittal plus importantes.



Tableau 1.4 Nombre de
vertebres humaines et porcines

par région vertébrale. Table
adaptée de Cliche (2014)

Région Vertebres | Vertebres
vertébrale | humaines | porcines
Cervicale 7 7

Thoracique 12 14a16
Lombaire 5 6a’7
Sacrale 5 4
Coccygienne 4 12a15
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1.1.3.2 La moelle épiniere porcine

L’arrangement vasculaire général des moelles épinieres humaine et porcine sont similaires. On
y retrouve les arteres segmentaires, les arteres radiculo-médullaires reliées a I’artere spinale
antérieure et aux deux arteres spinales postérieures, ainsi que les branches péri-médullaires pé-
nétrant a I’intérieur de la moelle. L’ alimentation collatérale, a I’ ASA notamment, est cependant
plus fournie chez le porc du fait du diametre plus important des arteres thoraciques internes et

des arteres subscapulaires (Strauch et al. (2003), Strauch et al. (2007)).

On observe chez le cochon, de par la disposition vertébrale différente avec 1’homme, une va-
riation dans 1’arrangement et le nombre des artéres segmentaires, avec les premieres issues
de I’artere subclaviere gauche (parfois jusqu’au niveau TS5 (Christiansson et al., 2001)) et les
autres provenant de 1’aorte (Etz et al., 2011b). A I'inverse de ’homme, les arteres segmen-
taires originaires d’un méme niveau vertébral ont un tronc commun de quelques millimetres
sauf pour quelques rares exceptions(de Haan ef al. (1999), Christiansson et al. (2001), Strauch
etal. (2007)) (Figure 1.15), puis se séparent pour donner ensuite naissance aux arteres radiculo-
médullaires. Au total, elles sont au nombre de 16 a 17 réparties entre les niveaux thoracique
(9 a 11) et lombaire (5 a 6) (Christiansson et al. (2001), Strauch et al. (2003), Strauch et al.
(2007)). Les diametres les plus importants sont présents autour des sections situées entre T12
et L2 (Christiansson et al., 2001), cependant une forte diminution 2 a 3 centimetres apres leur

bifurcation a été mise en évidence, et elles deviennent plus petites que pour I’homme propor-
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tionnellement a la masse du sujet (Strauch et al., 2007). Il existe par ailleurs peu de connexions

artérielles inter-segmentaires (Strauch et al., 2003).

Figure 1.15 Tronc commun pour les
arteres segmentaires porcines. Image tirée
de Strauch et al. (2007)

Les arteres radiculo-médullaires sont originaires de 60% et de 82% des arteres segmentaires
aux niveaux thoracique et lombaire respectivement, le plus souvent du coté gauche (Etz et al.,
2011b), et sont au nombre total moyen de 18 (Murray ef al., 1992). De méme que chez
I’homme, I’artere d’ Adamkiewicz est la plus large artere radiculo-médullaire dans la section
thoraco-lombaire. Elle possede une connexion avec I’ASA par une brusque bifurcation caudale
et une fine anastomose craniale. Elle est située entre les positions L3 et L5 dans 87% des cas
(de Haan et al., 1999). Cependant, elle semble étre moins importante que chez I’homme et son
existence est parfois remise en question (Christiansson et al., 2001). I’ASA est quant a elle
continue sur toute la longueur de la moelle. Son diametre a été évalué par Geisbuesch et al.
(2012) avec des cochons Yorkshire de 25 kg environ; les valeurs obtenues étaient en moyenne
de 0,33 mm au niveau thoracique, 0.25 mm au niveau lombaire, pour une moyenne totale de
0,29 mm. Etz et al. (2011a) completent ces données, avec un diametre moyen de 0,134 mm

observé pour des cochons Yorkshire de 10 a 13 kg (Figure 1.16). La distribution vasculaire
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intra-médullaire a été observée par Wang et al. (1997), qui a partir d’un ratio entre le volume
occupé par les capillaires divisé par le volume correspondant, ont souligné similairement a
I’homme une plus grande densité capillaire dans la matiere grise que dans la matiere blanche
(respectivement 0,0239 et 0,0042). La vascularisation de la matiere grise est homogene a 1’ex-
ception de celle de la corne antérieure, plus faible. La densité capillaire est identique dans toute

la matiere blanche.
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Figure 1.16 Diametre de I’ASA de cochons
Yorkshire de 25 kg a différentes positions
vertébrales, avant et apres occlusion des arteres
segmentaires. Image tirée de Etz et al. (2011a)
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1.2 L’imagerie par ultrasons

1.2.1 Principes de ’'imagerie

L’imagerie ultrasonore est une modalité portative, peu onéreuse, et non-invasive car aucun
rayonnement ionisant n’est émis, ce qui lui confere d’importants avantages pour une utilisa-
tion clinique, notamment dans les domaines cardiaque et obstétrique. Par ailleurs, le nombre
important d’images par seconde implique une imagerie en temps réel. Différents types de sys-
temes existent, de I’appareil développé dans le domaine de la recherche aux applications sur
téléphones intelligents (Huang et al., 2012). Le systeéme d’imagerie est composé d’un géné-
rateur d’ondes, qui sont transmis via un transducteur dans I’objet a observer, a une fréquence
comprise entre 1 MHz et 10 MHz. Ce transducteur est composé de multiples éléments (géné-
ralement 64 a 128 pour une utilisation clinique) piézoélectriques, qui permettent de convertir
les oscillations électriques regues en ondes de pression qui se propagent dans 1’objet. Ils sont
de différentes formes selon leur fonction : cylindriques pour les sondes endo-rectales et endo-
vaginales, de petit diametre pour les sondes intra-vasculaires, a surface courbée ou plane. Dans
ce dernier cas, on peut distinguer les sondes de type "phased array", qui activent I’ensemble
de leurs éléments pour créer une onde orientée dans une direction déterminée. Cette direction
varie d’une onde a I’autre jusqu’a avoir complété I’intervalle choisi, et I’image, de forme co-
nique, est ensuite reconstruite. Pour les sondes linéaires, une portion des éléments est activée
pour reconstruire une fraction de I’image, puis les éléments activés sont décalés sur la longueur
de la sonde pour obtenir une autre fraction, en répétant ce processus jusqu’a obtenir I’image

complete (Figure 1.17).

Il existe deux principaux types d’interaction des ondes avec le milieu environnant. Les ré-
flexions spéculaires ont lieu lorsque la dimension de I’objet qui interagit avec I’onde est im-
portante en comparaison de la longueur d’onde, tel qu’a I’interface entre deux organes. Le co-
efficient de réflexion augmente parallelement avec la différence d’impédance acoustique entre
les deux milieux, et on peut considérer que la direction de rétrodiffusion suit la forme de 1’ob-

jet. Par ailleurs, lorsque 1’onde incidente rencontre des obstacles de dimension inférieure ou
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Figure 1.17 Séquence d’imagerie ultrasonore
focalisée. Image tirée de Dort (2013)

équivalente a sa longueur d’onde, il se produit un effet de diffusion. La combinaison de ces
interactions et des échos produits crée différentes intensités de pixels dans les images et per-
met de différencier les surfaces incluses dans les images. La diffusion des ondes ultrasonores
entraine une perte d’énergie a cause de propagations dans une direction qui ne permet pas sa
détection par la sonde. De plus, un phénomene d’absorption est présent et convertit 1I’énergie
mécanique de 1’onde en pertes thermiques. Ces phénomenes de diffusion et d’absorption sont
responsables d’une atténuation de I’amplitude des ondes ultrasonores émises, qui est dépen-

dante de la profondeur et de la fréquence centrale de I’onde :

A(z, fo) = Ag el 403 (1.1)

ou fy est la fréquence centrale de ’onde émise, Ag est I’amplitude initiale de ’onde, o est le
coefficient d’atténuation et z représente la profondeur de pénétration. Cette équation implique
que I’atténuation est plus importante lorsque de hautes fréquences sont utilisées, ce qui limite

la profondeur d’imagerie dans ce cas.
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Le principe de I'imagerie ultrasonore est d’utiliser les délais des échos pour calculer les dis-
tances et donc reconstruire les images. Pour une durée d’émission 7, deux échos séparés d’une
durée inférieure ne pourront donc pas €tre discernés. Par ailleurs, pour une distance d entre
deux diffuseurs, la différence de distance parcourue par I’onde pour rejoindre le transducteur

apres sa réflexion est de 2d. Ainsi, la résolution axiale (RA) théorique est donnée par :

cxXT A
- 1.2
> (1.2)
Dans cette équation, c est la vitesse du son dans le milieu, et A est la longueur de 1’onde a la
fréquence centrale. Il est donc plus difficile de distinguer deux diffuseurs proches lorsque la
durée du signal généré par la sonde augmente, ou lorsque sa fréquence est faible. Cependant,

la résolution axiale n’est pas affectée par la profondeur d’observation.

1.2.2 L’algorithme par ondes focalisées

Différents modes d’émission et de reconstruction existent afin d’obtenir des données anato-
miques a partir de I’imagerie par ultrasons. Le mode A (Amplitude) affiche la tension récupé-
rée par un unique élément en réponse a une seule onde émise. Il donne acces a un signal en une
dimension et peut étre utilisé pour identifier des anomalies structurelles. Le mode B (Bright-
ness) est le plus utilisé et consiste en une imagerie a deux dimensions de 1’amplitude du signal
dans le plan de la sonde, ce qui permet en outre d’identifier la position et le volume occupé par
une lésion. Le mode M permet de suivre les variations d’une colonne de 1’'image avec le temps
et peut étre utile pour observer des variations en relation avec le cycle cardiaque. Une image
dans un plan perpendiculaire a celui de la sonde peut étre obtenu a ’aide du mode C, qui est
tres peu utilisé et nécessite du matériel spécifique a son application. Notre étude portera sur

"utilisation du mode B appliqué a une sonde linéaire.

Le principe de I’algorithme focalisé est d’émettre une succession d’ondes focalisées a une pro-

fondeur déterminée en activant un nombre limité d’éléments de la sonde. Pour cela, des délais
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d’émission sont appliqués individuellement a chaque élément pour former des interférences
constructives et concentrer 1’énergie au point focal. Le processus est répété avec différents
groupes d’éléments afin d’obtenir la reconstruction complete de I’image par colonnes succes-
sives. Le nombre d’éléments activés dépend du nombre F qui a été choisi, qui représente le ratio
entre la profondeur de focalisation et I’ouverture des éléments de la sonde pour une émission
(Figure 1.18). Notons que pour I’imagerie focalisée, 1a meilleure résolution latérale est obtenue
au point focal ot la largeur du faisceau est minimum, et diminue avec son éloignement. Cette
limitation peut étre contournée par 1’utilisation d’une focalisation dynamique, qui consiste en
une émission successive de plusieurs ondes, chacune a un point focal différent. Cependant,
cela implique une augmentation du nombre d’émissions et donc une réduction de la fréquence

d’imagerie.

Ouverture des

Profondeur de éléments de la sonde

focalisation

Figure 1.18 Variables utilisées pour le calcul du nombre F dans
le cadre d’une imagerie ultrasonore par ondes focalisées. Le
nombre F est le rapport entre la profondeur de focalisation et

I’ouverture des éléments de la sonde pour une émission

Lorsqu’une séquence d’ondes ultrasonores est émise, la sonde passe en mode de réception des
données. Les i pression, qui sont en-

suite converties ts piézoélectriques

THUK. e
de la sonde (Fig C J l l (:: Q ‘J r‘s I(l'-f(l) M tion rencontrée lors
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de la propagation de I’onde. Pour cela, une fonction de compensation ("Time Gain Compensa-
tion" ou TGC) est appliquée, dont la forme avec la profondeur est choisie par I’utilisateur afin

de mettre en évidence certaines structures préférentielles.

Si | RF
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Figure 1.19 Signal RF issu d’une acquisition d’imagerie par
ultrasons

Plusieurs méthodes existent afin de retrouver I’image en deux dimensions a partir des signaux
RF obtenus apres une émission. La plus courante et la plus simple utilise des considérations
géométriques et est appelée "Delay and Sum" (DaS) (Figure 1.20), et sera utilisée dans cette
étude. La distance entre le point d’interaction a reconstruire et chaque élément de la sonde
utilisé pour sa reconstruction est divisée par la vitesse de propagation des ondes dans le mi-
lieu (environ 1540 m/s dans les tissus mous et 1480 m/s dans de I’eau), pour obtenir le délai
entre I’émission de 1’onde et la réception de 1’écho. Ce délai est comparé avec le signal RF
afin de déterminer sa contribution. Enfin, la valeur correspondante du signal RF de chaque é1é-
ment contributif a ce pixel de I’image est additionnée pour obtenir son amplitude finale, qui
sera importante si cette opération est constructive. Ce processus est répété pour chaque profon-
deur de I’'image, et les émissions suivantes peuvent ensuite avoir successivement lieu afin de

reconstruire les colonnes suivantes de I’image jusqu’a ce qu’elle soit complete.
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Figure 1.20 Principe de reconstruction de la méthode DaS
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Les amplitudes obtenues dans I’image reconstruite peuvent avoir des écarts trés importants, ce
qui limite la visualisation de certaines structures. Par conséquent, une étape complémentaire
consiste a appliquer une compression des données afin de diminuer les écarts dans la gamme
d’amplitudes. Généralement, une fonction logarithmique ou polynomiale est appliquée, bien
que d’autres solutions aient été proposées (Chiu et al., 2001). Enfin, une détection d’enveloppe
dans les images reconstruites permet d’homogénéiser les signaux issus des structures réfléchis-

santes et d’améliorer la qualité des images.

1.2.3 L’imagerie Doppler

1.2.3.1 Généralités

L’imagerie ultrasonore Doppler est un mode qui permet de visualiser et de quantifier les vi-
tesses de déplacement dans les vaisseaux sanguins. Il est ainsi possible de caractériser la per-
fusion et d’observer une altération dans les vitesses sanguines dans le cas de sténoses par
exemple. Les signaux regus sont la contribution de réflexions par I’écoulement sanguin, de

réflexions par les tissus alentours en mouvement, et de bruit thermique et électronique. Géné-
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ralement, seule la premiere d’entre elles est souhaitée et lorsque c’est possible, les autres sont
supprimées. L’imagerie en mode Doppler repose sur les variations temporelles des échos ren-
voyés par le milieu, ce qui se traduit par le décalage de fréquence entre 1’onde émise et I’onde

recue et peut €tre quantifié a ’aide de 1’équation suivante :

o ne 2 fovcos(6) (13)

c
ou fp est le décalage fréquentiel ou fréquence Doppler, fj est la fréquence de 1’onde émise, v
est la vitesse de I’écoulement caractérisé, ¢ est la vitesse du son dans le milieu et 6 représente
I’angle formé entre la sonde et le vaisseau sanguin. La quantification repose sur la composante
de la vitesse parallele a I’onde émise, par conséquent il est nécessaire de former un angle entre
le faisceau d’émission et I’écoulement, que ce soit par une orientation des ondes a 1’aide d’une
modification des délais d’émission appliqués aux éléments ou par un changement d’orientation
manuel de la sonde. Par ailleurs, le principe de quantification amene la nécessité d’une résolu-
tion fréquentielle plus importante. Cela est obtenu en augmentant la longueur du signal émis
et en réduisant donc sa largeur de bande. Cependant, comme il a été observé dans les sections
précédentes, cela entraine une diminution de la résolution spatiale axiale. Pour limiter ce pro-
bleme, I’imagerie en mode B et I’'imagerie Doppler sont souvent alternées, mais cela diminue

la fréquence d’imagerie.

Les particules présentes dans les vaisseaux ont une taille de I'ordre de 2 um a 7 um (Dort,
2013), I’interaction de 1’onde ultrasonore avec 1’écoulement sanguin est donc régie par une
diffusion de Rayleigh, qui a lieu lorsque la longueur d’onde est plus grande que la taille des
particules diffusantes. Les réflexions issues de ces multiples diffuseurs proches forme, par le
théoréme central limite, une réponse représentée par une variable gaussienne. Cependant, elle
peut étre modifiée lorsque I’écoulement n’est pas laminaire et comprend des rouleaux ainsi que
des turbulences. Le profil de vitesse varie généralement entre un profil parabolique et un profil
plat (Gill, 1985). En complément de la fréquence de 1’onde, le principal facteur agissant sur

I’interaction de I’onde ultrasonore avec 1’écoulement sanguin est sa vitesse, plutdt que la taille
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des particules ou I’hématocrite (Battino, 1992). Par ailleurs, il a ét€ observé que 1’échogénicité
du sang augmente durant la phase de systole et atteint son maximum lors du pic de vitesse dans

la phase de systole (Paeng et al., 2010).

1.2.3.2 Algorithme de reconstruction

Lors de I’'imagerie Doppler, le parametre d’intérét est la fréquence de I’onde recue plutdt que
son amplitude. Par conséquent, le processus de reconstruction d’image differe significative-

ment de celui qui est utilisé pour le mode B.

En premier lieu, les signaux RF récoltés par les éléments de la sonde doivent étre démodulés
(Figure 1.21), afin de diminuer la quantité de données pour la reconstruction d’images. Notons
que cette étape est également réalisée lors de reconstructions a partir du mode B. Le signal est
initialement réel et son spectre de fréquences est symétrique. La procédure consiste a centrer le
pic fréquentiel autour de la fréquence 0 Hz par la multiplication avec une exponentielle com-
plexe contenant la fréquence centrale du signal a démoduler, pour obtenir les signaux appelés

IQ (In phase et Quadrature) :

10(t) = RF (1) x ¢{=27i/fo?) (1.4)

Ou 1Q(z) est le signal démodulé, 7 est le délai (en valeurs échantillonnées) du signal RF, et
fo est la fréquence centrale de 1’onde émise. Le signal obtenu devient non-symétrique et donc

complexe, on peut ainsi séparer ses composantes :

10(t) =1(t)+i x Q(t) (1.5)

Finalement, afin de supprimer la portion du signal RF située dans les fréquences négatives et
conserver uniquement le signal centré, un filtre passe-bas est appliqué. Une multiplication par

/2 permet de conserver I’énergie du signal qui a été retirée par le filtrage (Kirkhorn, 1999).
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Finalement, une derniere étape appelée décimation peut diminuer la fréquence d’échantillon-
nage du signal RF complexe et donc la quantité de données stockées. Notons que I’ensemble
de ces transformations conserve les principales propriétés du signal initial telles que la phase

et I’amplitude.
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Figure 1.21 Démodulation des données RF. Le signal initial (A)
est centré a la fréquence 0 Hz (B). Les étapes de filtrage (C) et de
décimation (D) sont ensuite appliquées. Image adaptée de
Kirkhorn (1999)

Le processus de reconstruction d’imagerie peut ensuite procéder de maniere similaire a la re-
construction en mode B avec le DaS, en procédant séparément avec les parties réelle et ima-
ginaire du signal démodulé. Dans cette situation cependant, une correction doit étre préala-
blement appliquée aux signaux I(¢) et Q(t) afin de pouvoir les combiner de facon cohérente

(Horvat et al., 1992) :
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I(t) cos(@.7;)  sin(w:T;) Li(t—1)
= (1.6)

0.(1) —sin(®.1;) cos(®.T;) Qi(t—1)

L’image finalement obtenue est composée de valeurs de pixels complexes. Elle contient ce-
pendant une importante composante provenant des tissus fixes alentours, dont I’amplitude des
échos peut étre de 20 dB a 40 dB plus importante que celle qui provient de la circulation san-
guine. Ces structures sont fixes ou possedent un déplacement a basse fréquence, qui peut étre
causé par les pulsations cardiaque et respiratoire. Leur contribution peut donc €tre supprimée
en appliquant un filtre dit "de paroi" passe-haut sur le spectre de fréquence, mais cela peut
engendrer la perte de signaux Doppler a basses fréquences correspondant aux faibles vitesses
d’écoulement. I1 s’agit donc d’'un compromis a ajuster selon le domaine d’application de I’ima-
gerie. Les principaux filtres sont des filtres a réponse impulsionnelle finie ou infinie, les filtres
de régression et les filtres utilisant les valeurs propres du signal Doppler (Yu & Lovstakken,
2010). Ils ont été détaillés et comparés par Bjerum et al. (2002), et peuvent faire 1’objet d’une
sélection adaptative (Yoo et al., 2003). Le calcul du module des pixels permet d’obtenir une

image en mode B du milieu insonifié.

1.2.4 Différents modes de I’imagerie Doppler

1.2.4.1 Doppler couleur

L’imagerie Doppler de couleur utilisait initialement des émissions d’ondes continues, ce qui
présentait I’avantage d’avoir une résolution fréquentielle optimale. En effet, pour une longueur
infinie d’un signal sinusoidal, le contenu fréquentiel calculé par une transformation de Fourier
se présente sous la forme de deux pics de Dirac positionnés aux valeurs négative et positive re-
présentatives de la fréquence du signal. [1 n’y a donc pas I’élargissement spectral qui est présent
lorsqu’un signal fini est utilisé. Cependant, des limitations importantes associées a 1’émission

d’un signal continu, telles qu’une incapacité a connaitre la position du signal Doppler et la né-
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cessité de disposer simultanément d’une source émettrice et d’une source réceptrice ont motivé

’utilisation alternative d’ondes pulsées.

L’imagerie Doppler de couleur est une imagerie a deux dimensions généralement couplée a une
reconstruction en mode B afin d’obtenir les reperes anatomiques, ce qui permet de connaitre
la position de I’écoulement dans le plan de la sonde (Figure 1.22). Une série d’émissions et
donc de sous-images Doppler sont acquises, a partir desquelles la quantification des vitesses
est généralement réalisée en comparant les données RF entre elles afin d’identifier le déplace-
ment des particules en mouvement (image Doppler). En effet, le nombre limité de sous-images,
conventionnellement entre 8 et 16 (Ekroll ef al., 2013), limite la faisabilité d’une estimation a
partir du spectre fréquentiel a cause d’un élargissement spectral. Dans tous les cas, les infor-
mations obtenues sont relatives au vecteur de vitesse dans la direction de la sonde. Afin de
connaitre la vitesse sanguine de facon quantitative dans le vaisseau, il est donc nécessaire de
connaitre 1’angle que ce dernier forme avec 1’onde émise. Malheureusement, si il est aisé de dé-
terminer cet angle pour de larges vaisseaux de géométrie connue tels que 1’artere carotidienne,
les vaisseaux de plus petits diametre présentent une géométrie complexe qui peut amener une
erreur lors de la quantification des vitesses. Par convention, un écoulement en mouvement vers
la sonde (fréquences Doppler positives) est représenté en rouge, et un écoulement s’éloignant
de la sonde (fréquences Doppler négatives) est représenté en bleu. Le seuil de rejet du signal
Doppler de couleur, et donc la vitesse minimum visualisable, peuvent étre choisis par I’utilisa-
teur afin que I’image ne contienne pas de structures indésirables, et consistent en un compromis

entre la suppression du bruit et la conservation du signal (Forsberg et al., 1994).

Une des principales restrictions de ce mode est la fréquence d’émission limitée des ondes,
dont les échos doivent atteindre le transducteur avant qu’il ne puisse émettre la suivante. Cela
conduit a une limite de fréquence d’échantillonnage dont la fréquence de Nyquist en est la
moitié. La fréquence maximale finalement obtenue correspond donc a la vitesse la plus élevée
détectable par le systeme d’imagerie. Au dela de cette valeur, le signal n’est pas suffisamment
échantillonné et le phénomene de repliement spectral décalera les fréquences correspondantes

vers d’autres valeurs, causant une mauvaise estimation de la vitesse et une inversion du sens
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Figure 1.22  Artere carotidienne commune (en rouge) et veine
jugulaire (en bleu) observées a 1’aide du mode Doppler de
couleur. Image tirée de Kabbani et al. (2017)

de I’écoulement visualisé sur les images. Par ailleurs, une résolution fréquentielle élevée né-
cessite I'utilisation de longs signaux, ce qui dégrade la résolution spatiale et peut empécher la

visualisation de petits vaisseaux.

1.2.4.2 Doppler spectral

Le mode Doppler spectral n’est pas un mode d’imagerie a deux dimensions et consiste a visua-
liser I’évolution du spectre fréquentiel d’une région de I’image avec le temps (Figure 1.23). La
position d’observation de ce spectre peut €tre fournie par le mode Doppler de couleur, on parle
alors d’imagerie triplex. Ce mode est particulicrement utile afin de détecter des anomalies ou
de quantifier des parametres (vitesses, pulsation...) relatifs a la pulsation cardiaque. L’image-
rie spectrale nécessite cependant une importante résolution temporelle et donc une fréquence
d’acquisition élevée, ce qui limite son application a une seule position ou a plusieurs positions

sur la méme ligne (appelé "multigating").

1.2.4.3 Doppler de puissance

A T’inverse de I’'imagerie Doppler de couleur, le mode Doppler de puissance (Figure 1.24)
détermine la puissance du signal Doppler, il est donc directement relié a la quantité de diffu-

seurs dans I’écoulement qui produisent le décalage de fréquence Doppler. Cette propriété n’est
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Figure 1.23 Image en

mode Doppler spectral

d’une artere fémorale.

Image tirée de Hoskins
(1999)

cependant plus valide lorsque le volume observé contient des composantes immobiles (paroi
d’un vaisseau) ou un écoulement turbulent. En conséquence, le signal observé dans I’image
apparait comme uniforme a I’exception des régions proches des parois. La détectabilité par le
mode Doppler de puissance est déterminée par le rapport entre 1I’énergie spectrale du signal
sanguin et la somme du bruit électronique et de I’énergie spectrale provenant des structures
environnantes (Pinter & Lacefield, 2009). Par ailleurs, lors de I’interprétation des résultats, le
gain appliqué aux signaux RF peut provoquer une mauvaise estimation du diametre des vais-
seaux sanguins. Les autres parametres tels que la fréquence d’émission des ondes, la fréquence
du filtre de paroi appliqué ou I’angle d’approche de 1’onde émise n’affectent pas la qualité des
images a haute fréquence (entre 5 MHz et 10 MHz) (Claudon et al., 2001). Mathématique-
ment, pour une série de signaux Doppler complexes z(0), ...,z(N — 1) issus de N sous-images

Doppler pour un pixel, la puissance Doppler peut s’estimer par :

1
Py(o) = N Zy(o)* (1.7)
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ou N est le nombre de signaux Doppler, ® =2 X 7w X f est reliée a la fréquence du signal
Doppler f et Zy(w) est la transformée de Fourier du signal Doppler. Une variation est proposée
par Macé et al. (2013) et consiste a calculer la puissance dans chaque moiti€ positive et négative

du spectre. Le résultat peut se quantifier par la relation suivante :

Pj= Y ni;— Y n (1.8)

NFFT+ NFFT—

Ou NFFT* et NFFT™ correspondent respectivement au nombre de valeurs dans les moitiés

positive et négative des n points contenus dans le spectre de fréquences discret pour le pixel

(i, J)-

Figure 1.24 Image en mode Doppler de
puissance d’un testicule de souris. Image
tirée de Pinter & Lacefield (2009)

L’imagerie Doppler de puissance se base sur la puissance du contenu fréquentiel d’un si-
gnal Doppler. Par conséquent, en comparaison avec 1’imagerie Doppler de couleur, ses princi-
paux avantages incluent une insensibilité au phénomene de repliement spectral et une quasi-
indépendance {

de modifier la C I Lm‘ 0 U I-"‘ s c% M ode est également
]

moins sensible les faibles vitesses

es sont susceptibles
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et par conséquent, les vaisseaux de petit diametre (Claudon et al., 2001). A T'inverse, il est
particulierement sensible aux artefacts dus aux mouvements de la structure, et peut provoquer
une visualisation des vaisseaux dans les images qui est plus grande que la réalité (artefact dit
de "blooming") (Oktar et al., 2006). De plus, il n’est pas possible de récupérer d’information

sur la vitesse et la direction de 1’écoulement.

1.2.5 Quantification

La quantification de débits sanguins a partir de I’imagerie ultrasonore Doppler repose géné-
ralement sur la multiplication de la section estimée du vaisseau par une vitesse représentative
de I’écoulement, et se base sur I’hypothese d’un écoulement constant. La plupart des auteurs

calculent les débits a partir d’une vision longitudinale du vaisseau sanguin étudié.

Plusieurs méthodes ont été proposées afin d’obtenir une valeur de la vitesse de 1’écoulement
(Evans, 2000). La vitesse d’écoulement peut étre calculée a partir du spectre fréquentiel, en
utilisant par exemple un seuil du contenu énergétique (Brown et al. (1985), Poepping et al.
(2004)) ou la pente de la puissance intégrée du spectre (Steinman et al., 2001). Une méthode
proposée par Fantini ef al. (2016) consiste a utiliser deux sondes de chaque c6té du vaisseau
et a mesurer le délai de propagation de 1I’onde dans chacun des deux sens, pour aboutir a une
quantification directe du débit. Cependant, cette méthode est invasive car elle nécessite d’isoler
le vaisseau sanguin. L’utilisation de plusieurs transducteurs mono-éléments afin de quantifier
les vitesses a été suggérée par Ashrafzadeh et al. (1988). Par ailleurs, une équation se basant sur
le spectre fréquentiel et tenant compte de 1’élargissement spectral du signal réfléchi dans le tissu
a été utilisée par Tortoli er al. (2006). Il est important de noter, cependant, que dans le cas d’un
écoulement sanguin, il existe une gamme de vitesses répondant a un profil non-linéaire, souvent
estimé comme parabolique, avec une valeur plus importante au centre du vaisseau. Dans ce
dernier cas, la vitesse moyenne peut étre estimée comme la moitié de la vitesse maximum de
I’écoulement (Dorsaz et al., 1997). Cet effet se traduit par un élargissement spectral dans le

spectre Doppler, qui se produit également dans des conditions de turbulence.
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Si un diffuseur parcourt une distance Az dans la direction de I’onde émise entre deux émissions,
I’écho généré sera identique avec cependant un décalage temporel dans la position de 1’écho
d@ a son mouvement. La méthode de calcul que est la plus utilisée a été initialement proposée
par Kasai et al. (1985) et compare les signaux recus d’émissions successives, pour différents
décalages temporels, a I’aide d’une fonction d’auto-corrélation. La valeur de cette fonction est
maximum lorsque la similitude entre les deux signaux est optimale, ce qui se produit pour le
décalage temporel correspondant a la vitesse du diffuseur dans la direction de I’onde. Cette
méthode a été testée par Barber er al. (1985) qui ont confirmé la validité de son application
dans le cadre de I’imagerie ultrasonore Doppler. 11 s’agit de la méthode de quantification des

vitesses utilisée dans ce projet et correspond a 1’équation suivante :

(1.9

1
W = — arctan

! { Y001 - 1)—1(i)Q(i—1)}

L I(DI(i—=1) - 0()0>i—1)

Ou w représente la fréquence angulaire du signal Doppler, T est le temps entre les ondes émises
et N correspond au nombre de signaux acquis pour une image Doppler. Notons que 1’équation

d’auto-corrélation peut étre affectée par du bruit corrélé (Evans, 2000).

Il est nécessaire de connaitre 1’angle d’insonification pour calculer les débits sanguins. Pour
une application cardiaque, Storaa et al. (2001) ont suggéré de se baser sur le mouvement du
myocarde pour connaitre la direction de 1’écoulement. Une autre méthode proposée par Fish
(1981) consiste en 1’acquisition de deux images a deux positions différentes du vaisseau pour
ensuite retracer sa géométrie, mais cela nécessite un déplacement précis et connu de la sonde.
Une technique régulierement employée repose sur la rotation de la sonde jusqu’a la disparition
du signal Doppler, ce qui indique la perpendicularité entre le plan de la sonde et la direction
de I’écoulement. Malheureusement, certaines limitations telles que le manque de précision
dans I’estimation de la perpendicularité et dans la rotation de la sonde autour d’un axe fixe
rendent cette option peu précise. L’utilisation simultanée de deux sondes insonifiant le méme
point peut par ailleurs combiner les informations de vitesse et de direction de 1’écoulement

(Gill, 1985). Dans I’ensemble, I’angle d’approche de 1’onde ultrasonore est difficile a évaluer
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avec précision et peut avoir des répercussions importantes sur la précision de la vitesse de

I’écoulement calculée.

Le dernier parametre a évaluer pour quantifier le débit est la section du vaisseau par 1’inter-
médiaire de son diametre, généralement déterminé a partir d’une image en mode B dans un
plan longitudinal du vaisseau, en utilisant ses parois comme délimitations. Mais pour les plus
petits vaisseaux, il est difficile de visualiser et donc d’estimer le diametre correspondant (Pin-
ter & Lacefield, 2009). Selon I’application souhaitée, le diametre moyen sur un cycle cardiaque
peut étre utilisé (Radegran, 1997). Si la position dans le cycle est importante, I’imagerie peut
étre déclenchée par I’électrocardiogramme et répartie sur plusieurs cycles si nécessaire, provo-

quant une diminution des erreurs de position d’un facteur 10 (Liu ef al., 2006).

Enfin, une méthode de visualisation des débits sanguins, appelée "B-flow" (Figure 1.25), a été
proposée (Henri & Tranquart, 2000). Elle consiste en I’émission de deux ondes ultrasonores
codées avec une polarité opposée. Les deux échos sont similaires pour les structures fixes,
mais varient pour les pixels contenus dans la région de I’écoulement qui sont donc amplifiés.
Le reste de I’algorithme de reconstruction est similaire au mode B. Le signal de 1’écoule-
ment augmente avec sa vitesse et lorsque I’angle formé avec 1’onde ultrasonore émise diminue
(Henri & Tranquart, 2000). Afin de conserver une cohérence suffisante entre les échos recus
depuis deux images successives, la fréquence d’imagerie doit étre suffisamment élevée, au mi-
nimum a 1 kHz (Yiu & Yu, 2013). On obtient finalement une caractérisation en temps réel,
ou I’on visualise la propagation du sang dans les délimitations du vaisseaux, de maniere si-
milaire au mode Doppler de couleur. Une imagerie en mode B compléte la reconstruction en
fournissant des reperes anatomiques. Le mode B-flow est particulierement efficace pour distin-
guer des écoulements de forte pression a I’issue de sténoses caractérisés par une forte intensité
en niveau de gris, ainsi que les turbulences (Wang et al., 2005). Un principal avantage réside
dans la visualisation simultanée de 1’image en niveau de gris et I’écoulement a I’intérieur du
vaisseau sanguin, ce qui évite la superposition avec I’imagerie Doppler de couleur ou de puis-
sance qui peut recouvrir partiellement les parois du vaisseau et provoquer des erreurs lors de

la quantification de diametres par exemple. De plus, la génération d’images contenant simul-



47

tanément les données anatomiques et la vascularisation permet d’augmenter considérablement
la fréquence d’imagerie et obtenir une résolution temporelle importante. Cependant, cette mo-
dalité ne donne pas acces a une quantification des vitesses ou au sens de I’écoulement, ce qui
ne permet pas de différencier les veines des arteres. 1l est également difficile d’observer des

vaisseaux sanguins a une profondeur importante (Oktar et al., 2006).

Figure 1.25 Image en mode B-flow d’une artere
carotidienne. Image tirée de Henri & Tranquart (2000)

1.2.6 Les ondes planes

Afin de conserver une fréquence d’échantillonnage Doppler suffisante et ne pas étre confronté
au probleme de repliement spectral, la séquence ultrasonore par ondes focalisées doit étre sé-
parée sur plusieurs ensembles (Figure 1.26). Plus le nombre d’ensembles pour la séparation
est important, plus la fréquence d’échantillonnage augmente, mais cela peut créer un déca-
lage spatial entre deux blocs. Pour contourner ces limitations, 1’imagerie ultrasonore par ondes
planes a été proposée. Le principe est d’activer tous les éléments de la sonde simultanément
afin de créer une onde plane non-focalisée qui permettra de caractériser le plan entier pour
chaque émission (Figure 1.27). La fréquence d’échantillonnage est donc limitée uniquement

par la profondeur d’imagerie, fs;, = -5, ol ¢ est la vitesse du son dans le milieu et zjqy est
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la profondeur d’imagerie maximum. Le facteur d’amélioration en comparaison de I’imagerie
focalisée dépend par conséquent du nombre d’émissions nécessaires pour obtenir une image
avec cette séquence. Dans les deux cas cependant, cette fréquence maximale est diminuée par
I’ajout d’un temps mort permettant a la sonde de ne pas surchauffer, ainsi que pour tenir compte
de I’atténuation dans le milieu. Un autre avantage du plus grand nombre d’images disponibles
est reliée a I’application des filtres de parois pour 1’imagerie Doppler, dont I’application est

moins restreinte.
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Figure 1.26 Division de I’image acquise par la séquence Doppler
focalisée en plusieurs ensembles. Image tirée de Dort (2013)

Une revue des applications de la séquence par ondes planes est proposée par Tanter & Fink
(2014). Initialement appliquée pour de ’imagerie de mode B, elle a ensuite été développée
pour 1’élastographie (Sandrin et al., 1999), puis pour 1’imagerie Doppler vectorielle (Udesen
et al., 2008) et de puissance (Macé et al., 2013). L’algorithme a été initialement développé pour
des sondes linéraires. Il a ensuite été adapté a des sondes de type "phased array" pour obtenir

une imagerie conique Papadacci et al. (2014).

Un unique plan d’onde résulte cependant en une image de moins bonne qualité que pour I’ima-
gerie focalisée, plusieurs plans d’ondes sont donc combinés pour obtenir I’image finale. Pour
cela, I'utilisation de plusieurs angles d’émission des ondes planes, une séquence appelée "com-
pounding", a été proposée par Montaldo et al. (2009). Les résultats sur une séquence B-mode
indiquent un rapport signal sur bruit (ou Signal to Noise Ratio, SNR) équivalent a 1’algorithme

focalisé pour un nombre d’émissions 3 a 6 fois inférieur (Bercoff ef al., 2011) (Figure 1.28).
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Figure 1.27 Reconstruction d’une image en mode B a partir de
I’imagerie focalisée et de I’imagerie par ondes planes, pour
3 quantités d’angles différentes. Image tirée de Tanter & Fink
(2014)

Cela est du principalement a 1’activation de tous les éléments de la sonde pour chaque onde
émise, a I'inverse de la séquence focalisée, ce qui se traduit par une énergie plus importante
transférée dans le milieu. Pour les reconstructions d’images avec la procédure du DaS, la dis-
tance d,,q, parcourue par I’onde entre son émission et sa réception est décrite par 1I’équation

suivante, qui se base sur des considérations géométriques (Montaldo et al., 2009) :

diorate = z€0s(0) +xsin(a@) +1/z% + (x — x1)? (1.10)

Ou x et z représentent la position du pixel a reconstruire dans I’axe de la sonde et dans 1’axe de
profondeur respectivement, o est I’angle de 1’onde plane émise par rapport a la surface de la

sonde, et x1 est la position de 1’élément de la sonde utilisé pour la reconstruction.

La principale limitation actuelle de la séquence par ondes planes consiste en un volume de
données beaucoup plus important, ce qui implique des difficultés pour les systeme d’imagerie

a transférer les données acquises et a reconstruire les images dans un délai suffisamment court
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Figure 1.28 Comparaison du SNR entre des
images en mode B reconstruites par les algorithmes
d’ondes focalisées et d’ondes planes. Image tirée de

Bercoff et al. (2011)

pour obtenir une imagerie en temps réel. Par ailleurs, les appareils cliniques actuels contiennent
I’algorithme focalisé détaillé dans les sections précédentes, et I’implantation de 1’algorithme

par ondes planes nécessiterait une modification complete de la séquence.

De nombreuses applications pour 1’imagerie Doppler ont été proposées. En particulier, Udesen
et al. (2008) se sont basés sur des émissions d’ondes planes pour une imagerie Doppler vecto-
rielle, qui permet en complément d’une imagerie Doppler de couleur, d’obtenir une visualisa-
tion des vecteurs de vitesse et donc une précision du sens de 1’écoulement. Le suivi de 1’ artefact
de "speckle" peut étre utilisé pour visualiser I’écoulement sanguin (Sandrin et al., 2001) et étre
combiné avec (Leow et al., 2015) ou sans (Yiu & Yu, 2013) produit de contraste. Globalement,

I’imagerie Doppler par onde planes apporte, pour une qualité d’image équivalente et en com-
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paraison avec I’imagerie Doppler par ondes focalisées, un délai d’émission réduit d’un facteur
8 a 16, avec une sensibilité en moyenne 15 fois supérieure (Macé et al., 2013) et une variance
14 fois inférieure (Bercoff et al., 2011). Par ailleurs, la limitation d’un Doppler spectral a une
seule position de I’image n’est plus un probleme dans le cas de I’'imagerie Doppler par ondes
planes qui caractérise le milieu entier a chaque émission. Lors d’une application destinée a une
imagerie fonctionnelle d’un cerveau de rat a une fréquence de 15 MHz, Macé et al. (2013) ont
détecté un plus grand nombre de vaisseaux dans les images, qui €taient également moins brui-
tées (Figure 1.29). Dans cette étude, la plus grande quantité de données Doppler disponible
a permis de quantifier le Doppler de puissance en association avec la direction de I’écoule-
ment, ce qui est beaucoup plus difficile dans le cadre d’une imagerie conventionnelle de par la
faible résolution fréquentielle du spectre. En complément, Osmanski et al. (2012) ont appliqué
la séquence par ondes planes aux petits vaisseaux sanguins du myocarde. Notons cependant
qu’une sous-estimation de la fréquence Doppler a été€ observée lors de I’utilisation d’ondes
planes, sous-estimation qui augmente avec la vitesse de I’écoulement et 1’angle d’approche
de I’onde ultrasonore, et peut atteindre une valeur de 30% (Ekroll et al., 2015). Enfin, certains
algorithmes alternatifs ont été proposés, permettant d’utiliser un ensemble d’images précédem-
ment reconstruites a chaque nouvelle émission afin d’augmenter le fréquence d’imagerie (Kim
et al., 2001), ou pour obtenir la composante de la vitesse de I’écoulement perpendiculairement
au plan de la sonde (Osmanski et al., 2015). Une séquence d’excitations codées a également

été développée afin d’augmenter le SNR (Tiran et al., 2015).

1.2.7 Imagerie ultrasonore de la moelle épiniere

L’ observation de la moelle épiniere par ultrasons a débuté avec le mode B. A cause des faibles
dimensions mises en jeu, une résolution spatiale importante est nécessaire, ce qui implique
I"utilisation de fréquences élevées en particulier lors d’une application sur un modele animal.
Le processus intra-opératoire inclut une laminectomie qui permet un acces direct a la moelle
épiniere pour la sonde. On peut donc observer 1’anatomie intra-médullaire et localiser I’am-

pleur et la propagation d’une lésion, la position d’une fracture ou d’'une hémorragie, ou des



52

=
Tmm

AT,
o : )
\‘"' S v,

p

Figure 1.29 Images acquises a partir du mode
Doppler de puissance sur un cerveau de rat, a I’aide
de I’algorithme par ondes focalisées (A) et de
I’algorithme par ondes planes (B). Avec les ondes
planes, I’image est moins bruitée et plus de
vaisseaux sont identifiables Image adaptée de Macé
et al. (2013)

composantes anormales dans I’anatomie de la moelle. L’utilisation de sondes incurvées im-
plique des reconstructions d’images coniques qui rendent possible I’exploration de régions qui

ne sont pas normalement accessibles avec une sonde linéaire.

La caractérisation de la moelle épiniere par I’imagerie ultrasonore est le plus souvent effectuée
avec le mode B. Généralement, un écho central important de la moelle est utilisé comme repere
dans les images, mais sa correspondance au canal central ou a I’extrémité de la fissure médiane
antérieure est débattue (Rubin & Chandler, 1995). D’autres échos importants proviennent de
I’espace sous-arachnoidien a cause de la différence d’impédance acoustique avec le LCR. En-
fin, le rapport d’échogénicité entre les matieres grise et blanche est estimé a seulement 1,2 , ce
qui les rend difficile a discerner (Pinto et al., 2012), bien qu’elles aient été mises en évidence

lors d’expérimentations a haute fréquence (55 MHz) chez le rat (Niu et al., 2012).

L’ utilisation du mode Doppler est moins fréquente, et a été le plus souvent appliquée pour une
visualisation des arteres segmentaires. Cependant, la visualisation d’un signal Doppler (mode
spectral) relatif a des arteres intra-médullaires a ét€ rapportée lors d’études sur des chiens a

une fréquence de 7.5 MHz (Hudson et al., 1995), et a environ 10 MHz dans des images com-
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prises dans le plan sagittal a I’aide du mode Doppler de puissance (Nanai et al., 2004). Chez
I’homme, I'utilisation d’une sonde transcesophagienne a permis d’observer I’artere spinale an-
térieure d’un patient en complément des arteres intercostales et radiculaires (Voci et al., 1999).
Par ailleurs, au moyen d’une imagerie extra-corporelle appliquée a I’homme a des fréquences
comprises entre 3 MHz et 9 MHz, Abd Allah et al. (2012) ont observé 1I’ASA pour 62.5% des
sujets, a une profondeur moyenne de 6.4 cm. La position vertébrale variait entre T8 et T12, et
les ultrasons se sont propagés dans la moelle épiniere a travers des espaces intervertébraux. Une
étude menée sur des rats (Soubeyrand et al., 2014) a montré que les arteres intra-médullaires
pouvaient €tre précisément observées avec des sondes a tres haute fréquence de fonctionnement
(44 MHz) avec le mode Doppler de puissance (Figure 1.30), pour une imagerie a deux ou a
trois dimensions. L’ajout d’un produit de contraste permet de réduire la fréquence d’utilisation
(13 MHz) pour caractériser, dans des conditions expérimentales similaires, les débits sanguins
de la moelle épiniere avant et apres une blessure (Soubeyrand et al., 2012). Le modele porcin
a également été expérimenté apres I’injection de microbulles (Huang et al., 2013), les arteres
centrales intra-médullaires étaient alors visibles (Figure 1.31). L’algorithme de sonification uti-
lisé n’est pas précisé, mais il s’agissait probablement d’une imagerie Doppler de couleur a base

d’une séquence non-linéaire telle que I’inversion de phase.

1.3 Bilan sur la littérature

L’imagerie ultrasonore est non-invasive qui lui vaut une utilisation importante dans le domaine
de I'imagerie médicale. Par ailleurs, a I’'inverse d’autres modalités, elle ne nécessite pas d’équi-
pement volumineux pour obtenir une caractérisation des tissus, ce qui lui permet d’étre trans-
portable et de pouvoir étre utilisée en salle d’opération. En complément d’informations ana-
tomiques disponibles a partir du mode B, le mode Doppler donne acces a une visualisation
vasculaire. Elle peut €tre quantitative avec les séquences Doppler spectrales et les calculs de

vitesse par une méthode d’auto-corrélation, ou qualitative lors d’une caractérisation a 1’aide de

reconstructions >s sont basés sur un

algorithme d’é t: E nc G U rs .C@ M ngueur de la sonde
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Figure 1.30  Application d’une imagerie ultrasonore Doppler de
puissance sur une moelle épiniere de rat a trés hautes fréquences.
Image tirée de Soubeyrand et al. (2014)

Figure 1.31 Application d’une imagerie ultrasonore Doppler de
couleur sur un modele porcin suite a I’injection d’un produit de
contraste. Image tirée de Huang et al. (2013)

I’émission d’une onde focalisée a une profondeur choisie. Bien que des applications existent
pour obtenir des informations a une profondeur importante, dans le domaine obstétrique par

exemple, le phénomene d’atténuation des ondes dans le milieu implique le choix d’un com-
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promis entre la profondeur d’imagerie et la résolution spatiale des images reconstruites, di-
rectement liée a la fréquence des ondes. Ainsi, une résolution spatiale importante ne peut étre
obtenue que pour une faible profondeur d’imagerie (quelques millimetres pour des applica-
tions a I’ceil). Avec le mode Doppler, les vaisseaux sanguins de petit diametre ne sont donc pas

visibles lorsqu’ils sont situés a une profondeur plus importante.

L’algorithme d’imagerie Doppler par ondes planes proposé dans la littérature présente 1’avan-
tage de caractériser intégralement un plan du milieu d’intérét a 1’aide d’une unique émission.
En comparaison avec la séquence par ondes focalisées, cela permet de reconstruire des images
représentatives de la perfusion depuis une quantité de données plus importante et pour une du-
rée d’émission équivalente, I’énergie transmise au tissu d’intérét est également plus élevée. En
pratique, ces propriétés améliorent la qualité des images reconstruites, tant pour la détection
d’un plus grand nombre de vaisseaux sanguins que pour une meilleure homogénéité du signal
représentatif d’un écoulement. Par conséquent, une définition plus précise des vaisseaux san-
guins permet de mieux visualiser les limites de 1’écoulement d’intérét et donc de quantifier le
diametre des vaisseaux. Conformément a la méthodologie la plus régulierement employée dans
la littérature, son association avec I’estimation de la vitesse moyenne du fluide permet finale-
ment de quantifier le débit sanguin. Une telle quantification ainsi que la comparaison entre les

deux algorithmes d’émission des ondes n’ont cependant pas été rapportées dans la littérature.

[’amélioration significative de la qualité des images Doppler au moyen d’un algorithme par
ondes planes en comparaison de celles qui sont reconstruites a partir de la séquence focalisée
conventionnelle a été établie. Cependant, aucune application n’a encore été rapportée dans les
conditions de la moelle épiniere, que ce soit pour I’'imagerie en mode B ou pour I’imagerie
Doppler. Pour cette application, a la suite d’une laminectomie, une profondeur d’imagerie de
I’ordre de 1 cm seulement est nécessaire afin que I’ensemble des vaisseaux sanguins associés
puissent €tre contenus dans les images, ce qui autorise I'utilisation de fréquences des ondes plus
élevées. Par ailleurs, I’organisation vasculaire ainsi que les dimensions des vaisseaux mises en

jeu se rapprochent de ce que 1’on peut trouver dans un cerveau de rat, a partir duquel I’imagerie
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Doppler de puissance par ondes planes a été initialement appliquée. Le contexte vasculaire de

la moelle semble donc particulierement adapté a une utilisation de cet algorithme.

L’étude de I’anatomie de la moelle épiniere est importante afin de pouvoir choisir les para-
metres associés aux séquences d’imagerie. La connaissance de la position des différentes ar-
teres et veines permettra d’identifier les vaisseaux visibles lors d’acquisitions effectuées in
vivo. De plus, la position et la dimension de la moelle épiniere influent sur le choix de certains
parametres de 1’imagerie tels que la profondeur d’exploration ou simplement le positionne-
ment de la sonde. L’ orientation du transducteur et la hauteur vertébrale a laquelle est appliquée
I’imagerie peuvent étre décidées a partir de I’angle formé par les vaisseaux sanguins, et plus
spécifiquement les arteres centrales. Leur connaissance ainsi que celle de la géométrie vascu-
laire générale permettent de convertir la vitesse enregistrée dans la direction de I’onde émise
vers la vitesse réelle dans le vaisseau d’intérét. La revue de la littérature sur la direction de
I’écoulement aidera également a I’identification des vaisseaux sanguins a partir du signe de la
puissance Doppler dans les images. De plus, la gamme de vitesses relatives aux vaisseaux de la
moelle est directement relié au choix de la fréquence d’échantillonnage Doppler et par consé-
quent, au choix du nombre d’émissions et du nombre de segments pour reconstruire une image
avec ’algorithme par ondes planes et avec 1’algorithme par ondes focalisées, respectivement.
La connaissance des diametres des principales arteres aidera fortement a la conception d’un

fantdme représentatif de la moelle épiniere.

Lutilisation d’un modele porcin en substitution de ’homme est généralement approuvée par
les différents auteurs, tant aux points de vue biomécanique et anatomique que vasculaire en
ce qui concerne la moelle épinicre et le rachis. La revue de littérature sur la vascularisation
médullaire porcine effectuée dans cette these permet de prendre connaissance des 1égeres va-
riations existantes et de les prendre en compte lors de I’interprétation des images. Par ailleurs,
I’utilisation d’un gros animal tel que le cochon était requis dans le cadre de I’application de
I’imagerie ultrasonore, d’une part pour se rapprocher des dimensions existantes chez ’homme
et donc permettre une comparaison, et d’autre part afin d’éviter au maximum des restrictions

liées aux limites de la résolution spatiale.



CHAPITRE 2

OBJECTIFS DU PROJET

L’objectif général de ce projet de recherche consiste a développer et a appliquer 1’algorithme

d’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes dans des conditions représentatives de la

moelle épiniere. Il pourra €tre divisé en plusieurs sous-objectifs :

Conception de fantdmes pour I’imagerie ultrasonore Doppler

Ces fantdomes devront simuler la vascularisation de la moelle épiniere. Les diametres des
vaisseaux artificiels devront étre idéalement compris entre 0,1 mm et 1 mm, afin de couvrir
la majorité des diametres des vaisseaux présents dans une moelle épiniere humaine. Il sera
également nécessaire de pouvoir contrdler le débit expérimental afin d’obtenir une vitesse
moyenne d’écoulement de 1’ordre de 10 cm/s tel qu’il a été reporté dans la littérature, éga-
lement ajustable pour correspondre a différents diametres de vaisseaux. Par ailleurs, des
fantdmes contenant plusieurs écoulements circulant dans des sens identiques ou opposés
pourront étre développés, afin de traduire 1’anatomie vasculaire de la moelle ol les veines
et les arteres spinales la parcourent longitudinalement dans des sens opposés. En particulier,
un fantdme contenant au minimum 3 écoulements permettrait de traduire la configuration
anatomique artérielle de la moelle épiniere en représentant les trois arteres spinales. Simi-
lairement, afin de représenter I’anatomie veineuse composée principalement de deux veines
spinales, un fantdme contenant au minimum 4 vaisseaux, dont deux écoulements circule-

ront dans un sens opposé aux deux autres, devra étre fabriqué.

Quantification de I’'imagerie

Cette étude vise a comparer ’algorithme d’imagerie Doppler par ondes planes a 1’algo-
rithme d’imagerie ultrasonore Doppler focalisée conventionnel. Pour cela, quelques pa-
rametres quantitatifs tels que les évaluations du diametre des vaisseaux, de la vitesse du
fluide y circulant et du débit associé, sont représentatifs des écoulements représentés dans

les images reconstruites. Une quantification du SNR, qui a un impact sur la détection des
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vaisseaux sanguins dans les images reconstruites, sera également réalisée. Similairement a
I’application initiale sur un cerveau de rat, une amélioration du SNR a partir de la séquence
par ondes planes en comparaison avec la séquence par ondes focalisées est attendue lors
d’une adaptation aux conditions vasculaires spécifiques de la moelle épiniere, d’un rap-
port qui sera a déterminer. En comparaison aux valeurs expérimentales des diametres, des
vitesses et des débits, une erreur maximum de 20% sera recherchée lors d’une quantifica-
tion a partir des images Doppler reconstruites a partir de 1’algorithme d’imagerie par ondes
planes. La dépendance des résultats obtenus avec différents diametres de vaisseaux pourra

étre déterminée.

Application in vivo

Les deux algorithmes d’imagerie devront ensuite étre appliqués in vivo sur un modele por-
cin, le plus représentatif de ’homme en termes de dimensions et d’anatomie vasculaire
médullaire. L’influence de I’injection d’un produit de contraste (micro-bulles) pourra étre
suivie sur la durée des expérimentations, a différents délais post-injection. Par ailleurs,
en raison de la grande variabilité des vitesses sanguines dans les vaisseaux de la moelle
épiniere dans le cycle cardiaque, une synchronisation de I'imagerie devra étre réalisée
a partir de 1’électrocardiogramme. Une comparaison de I’efficacité des deux algorithmes
sera effectuée, en déterminant notamment dans les deux situations quels sont les vaisseaux
sanguins visibles. Conformément a la littérature, la détection d’un plus grand nombre de
vaisseaux sanguins est attendue a partir de la séquence d’imagerie par ondes planes, ainsi
qu’une visualisation des veines et des arteres spinales et centrales. Enfin, nous cherche-
rons a déterminer I’influence d’une blessure médullaire par lacher de poids sur la détection
des vaisseaux sanguins et sur la propagation des dommages vasculaires dans une direction

cranio-caudale.
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Ce chapitre décrit une étude visant a quantifier I’application des algorithmes par ondes planes et
par ondes focalisées dans des conditions représentatives de la moelle épiniere. En particulier, la
comparaison de 1’exactitude obtenue lors de la quantification des vitesses moyennes au sein de
I’écoulement, du SNR dans les images Doppler de puissance ainsi que des diametres calculés
a partir des images reconstruites sera effectuée. Les résultats ont été obtenus a 1’aide d’un
fantdme représentatif des conditions vasculaires médullaires, pour des diametres de vaisseaux
s’étendant de 0,7 mm a 0,25 mm afin de déterminer les effets de chacune des deux séquences

d’imagerie sur plusieurs niveaux vasculaires.

3.1 Introduction

La moelle épiniere est une structure cruciale du corps, riche en terminaisons nerveuses. Une al-
tération dans sa structure peut provoquer une perte fonctionnelle et des déficits neurologiques
qui peuvent fortement détériorer la qualité de vie des patients. Aux Etats-Unis, la fréquence
de blessures a la moelle épiniere (ou spinal cord injury, SCI) est estimée a 65 cas par million

d’habitants (Jain et al., 2015). Il y a par conséquent un grand intérét de caractériser les dom-
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mages a la moelle épinicre afin de prédire une récupération fonctionnelle potentielle et pour
adapter le traitement en conséquence. Comme il a été détaillé par Martirosyan et al. (2011),
les SCI traumatiques impliquent une blessure vasculaire qui suit une chronologie spécifique.
En particulier, un lien entre la gravité de la blessure et 1’altération du débit sanguin a la moelle
(ou spinal cord blood flow, SCBF) a été mis en évidence par Fehlings et al. (1989) et Guha
et al. (1989), montrant une diminution linéaire du SCBF avec I’augmentation de la gravité de
la blessure médullaire. De plus, des déficits neurologiques ont été reliés a I’évolution du SCBF

chez le singe (Ducker et al., 1978).

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) et la tomodensitométrie (CT) sont communé-
ment utilisées a la suite d’une SCI (Goldberg & Kershah, 2010), et les deux modalités peuvent
étre combinées avec une angiographie. Ces techniques ne sont cependant pas portatives, et
requierent I’injection intraveineuse d’un produit de contraste, a partir de laquelle des compli-
cations peuvent survenir. La vélocimétrie LASER donne acces a une mesure du SCBF a I’aide
d’une méthode non-invasive et continue, mais ne donne acces qu’a des données selon une di-
mension, et est limitée a une profondeur d’environ 1 mm (Rajan et al., 2008). L’imagerie par
ultrasons représente une méthode alternative pour caractériser les tissus mous, et permet une
estimation en temps réel des vitesses sanguines et de la détection de la perfusion lorsqu’elle est

utilisée avec le mode Doppler.

La moelle épiniere humaine est principalement alimentée par une artere spinale antérieure
(ASA) et deux arteres spinales postérieures (ASP). Des arteres centrales sont également reliées
a I’ASA et se propagent vers le centre de la moelle épiniere puis se divisent en capillaires,
qui alimentent les maticres grise et blanche. Le diametre des arteres spinales humaines s’étend
de 1 mm jusqu’a 6 um pour les capillaires dans la matiere grise (Suh & Alexander (1939),
Romanes (1965)). Cependant, des variations de -50 % a + 80 % ont été observées pour le

diametres des ASP de rats (Ohashi et al., 1996).

La mesure du débit sanguin est généralement effectuée a partir de micro-spheres radioactives,

qui fournit une quantification globale du débit sanguin dans la moelle épiniere. Il est cependant
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difficile de quantifier le débit sanguin dans un vaisseau spécifique a une position vertébrale
fixée. Une méthode alternative est de quantifier les vitesses sanguines et le diametre des arteres,
qui peuvent étre mesurés avec 1’imagerie ultrasonore Doppler, mais peu d’études décrivent les
vitesses dans les arteres de la moelle épiniere. Dans une étude de cas humaine (Giller & Finn,
1989), la vitesse sanguine au sein de I’ASA a la position de la quatrieme vertebre cervicale
(C4) s’étend de 6 cm/s a 12 cm/s. Pour la position de la deuxieme vertebre thoracique (T2),
elle s’étend de 1 cm/s a 22 cm/s. Ces valeurs dépendent de I’intervalle d’acquisition dans le
cycle cardiaque. Chez le chien, des vitesses (moyennées a partir de 34 animaux) de 3,5 cm/s a

5,78 cm/s ont été obtenues pour les arteres intra-médullaires (Hudson et al., 1995).

Dans plusieurs études (Abd Allah et al. (2012) , Shibata et al. (2001) , Nanai et al. (2004) ,
Tsuji et al. (2001)), I’'imagerie ultrasonore Doppler a ét€ implémentée sur la moelle épinicre
pour caractériser les arteres segmentaires ou les arteres spinales. Cependant, le petit diametre
des arteres implique une faible sensibilité a des variations de débit sanguin. Une séquence
d’imagerie ultrasonore Doppler récemment développée, appelée imagerie ultrarapide, qui uti-
lise des émissions d’ondes planes peut apporter un moyen de surmonter ces limitations, et a
été utilisée avec succes pour observer le débit sanguin cérébral chez le rat (Macé et al., 2013).
Avec cette technique, I’image entiere est balayée a chaque émission. Il est également possible
de combiner différents angles des ondes planes par rapport a la sonde pour obtenir une image,
ce qui réduit le bruit. L’énergie transmise dans le milieu est plus importante et un nombre
d’images équivalent peut étre obtenu a partir d’un nombre réduit d’émissions, ou a I’inverse,
une image de meilleure qualité pour une durée d’acquisition similaire a la séquence focalisée
conventionnelle. Cet algorithme a également ét€ appliqué in vivo pour décrire les arteres ca-
rotidiennes (Flynn et al. (2011) , Ekroll et al. (2013)) ou le cceur (Osmanski et al. (2012) ,
Denarie et al. (2013) , Osmanski et al. (2015)). Cependant, il n’a pas encore été utilisé pour

imager la moelle épiniere, avec ses conditions spécifiques et les limitations associées.

L’ objectif de cette étude est de quantifier et de comparer les caractéristiques des images Dop-
pler obtenues avec des algorithmes par ondes planes et par ondes focalisées pour la situation

spécifique de petits vaisseaux et de vitesses d’écoulement élevées dans un environnement repré-
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sentatif de la moelle épiniere. Cet article introduit tout d’abord la méthode utilisée en décrivant
la conception du fantdme Doppler, le dispositif expérimental, 1’acquisition et la reconstruction

des images. Il est ensuite suivi d’une description des résultats et d’une discussion.

3.2 Méthodes

3.2.1 Conception du fantome

Les fantdmes d’écoulement sont souvent utilisés en imagerie ultrasonore Doppler pour quanti-
fier I’exactitude d’un algorithme, généralement dans un objectif de contrdle qualité. Pour cela,
la technologie la plus commune utilise une corde se déplacant a une vitesse contrdlée, continue
ou non, un cylindre rotatif, ou un fluide représentant les propriétés du sang (ou blood mimi-
cking fluid, BMF) circulant dans un vaisseau de diametre fixé. Cependant, afin d’obtenir une
configuration plus réaliste et des géométries plus complexes, des fantdmes peuvent étre réa-
lisés a partir de matériaux représentant les tissus mous (ou tisse mimicking material, TMM).
Certains d’entre eux ont été suggérés pour représenter 1’artere iliaque (Dabrowski ez al., 2001),
les arteres carotidiennes (Poepping et al. (2004) , Tortoli et al. (2006)), les arteres coronaires
(Greene, 2010) ou des capillaires (Veltmann et al. (2002) , Ten Cate et al. (2013) , Sakano
et al. (2015) , Pinter & Lacefield (2009)). Cependant, et en particulier pour les vaisseaux de
petit diametre, le débit dans ces fantomes est généralement guidé par un tube, qui peut étre fait
en latex ou en silicone. Le matériau de la paroi du vaisseau cause une plus grande réflexion due
a la différence d’impédance acoustique avec le milieu environnant et peut créer des artefacts
de cones d’ombres (Poepping et al., 2004). De plus, pour ces vaisseaux, les vitesses peuvent

étre surestimées a cause d’une distorsion du spectre Doppler (Rickey et al., 1995).

Dans cette étude, le fantome pour I’imagerie Doppler (Figure 3.1) a été inclus dans un conte-
nant en plastique. Un fil de diametre connu passait a travers, guidé par des cylindres métal-
liques de chaque coté, laissant une distance du fil libre et non guidée d’environ 2 cm au milieu
du fantdme. Des diametres de fil de 0,7 mm, 0,6 mm, 0,55 mm, 0,5 mm, 0,35 mm, 0,3 mm et

0,25 mm ont été utilisés. Un mélange liquide de TMM (Madsen et al., 1998) a été choisi pour
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remplir le contenant. Le diametre sagittal de la moelle épiniere humaine s’étend de 10 mm a
2 mm, dépendamment du niveau vertébral (Ko et al., 2004) et par conséquent, la profondeur
du fil a été choisie a environ 1 cm, afin de simuler des conditions cliniques potentielles lors
d’une évaluation de I’ASA a partir d’une approche postérieure a la suite d’une laminectomie.
Le fil a été soigneusement retiré depuis 1’un des guides pour obtenir un cylindre de diametre
désiré dans le TMM. Les fantomes utilisés ont été laissés dans un réfrigérateur (température
T=4°C, maximum 3 jours) entre la fabrication et les acquisitions expérimentales a partir des

ondes ultrasonores.

La vitesse du son et la densité du TMM ont été calculés pour chaque fantome (Tableau 3.1).
La masse du fantome a été mesurée avec une balance électronique (type L310, Sartorius Labo-
ratory, Goettingen, Allmagne), et le volume a été déterminé par une lecture de la différence de
volume sur la graduation d’un bécher (précision de 1 mL) apres avoir immergé le fantome dans
I’eau. La vitesse du son dans le TMM a été calculée en mesurant 1I’épaisseur du fantdme avec
un pied a coulisse (CD-6"CSX, Mitutoyo, Aurora, IL, USA), ainsi que le délai entre I’émission

et la réception d’une onde ultrasonore traversant le fantome.

3.2.2 Dispositif expérimental

La sonde ultrasonore a ét€ maintenue avec un support afin de maintenir les conditions d’image-
rie constantes. L’angle formé entre I’écoulement et la sonde était d’une importance particulicre
et a été maintenu constant entre des expérimentations réalisées a partir d’un méme fantome.
Cet angle a été choisi a une valeur d’environ 25°, et pour chaque fantdome, a été déterminé
plus exactement en tragant les axes de la sonde et des guides métalliques sur une photographie
acquise perpendiculairement a la sonde. L’écoulement a été généré a partir d’'une pompe (Mas-
terflex L/S Easy-load II, Cole-Parmer, Vernon Hills, IL, USA), avec un débit constant, qui a
été choisi pour obtenir une vitesse moyenne du fluide de 10 cm/s dans chacun des fantomes

(Table 3.2) afi j itesses moyenne g isseaux de la moelle

CiicourS.COM F (Shelley Medical

épiniere humai

Imaging Techn londe 5 um de dia-
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oy

Figure 3.1 Description schématique de la conception du
fantdme. L’ angle entre 1’écoulement et 1’orientation de la sonde
est d’environ 25°. Le BMF entre dans le fantdme par un guide et
en sort par un second guide de 1’autre coté apres s’€tre écoulé a

I’intérieur du TMM dans un cylindre sans paroi

metre. Il a été pompé, a partir d’un contenant régulierement mélangé afin de conserver le BMF
homogene, dans un tube de diametre intérieur de 0,8 mm (Masterflex L/S 13, Cole-Parmer,
Vernon Hills, IL, USA) qui était directement connecté et collé a I'un des guides du fantome

pour empécher la présence de fuites.

3.2.3 Acquisition d’images

De I’eau a été ajoutée sur la surface du fantdme pour obtenir un bon couplage acoustique entre
la sonde et le TMM. L’imagerie par ultrasons a été obtenue a partir du systeme d’acquisition
Verasonics et du transducteur L11-4v (Verasonics, Kirkland, USA), utilisé a une fréquence de
10 MHz. Pour permettre une visualisation du débit, ainsi que pour correspondre aux dimensions
réelles de la moelle épiniere, les 64 éléments centraux de la sonde ont été utilisés, correspondant
a une longueur de 19 mm, et la profondeur d’imagerie a été fixée a 19 mm également afin
de contenir completement une moelle épiniere potentielle. Le transducteur était en contact
avec le TMM, et toujours placé perpendiculairement a I’écoulement pour obtenir des images

dans un plan transverse. Les mesures ont été réalisées a différentes positions en déplacant la



Tableau 3.1 Densité p , vitesse du son ¢ et impédance
acoustique Z d’échantillons test. Une bonne
correspondance a été obtenue avec la densité de 1’eau de
1000 kg/m?> ( écart de 1,9%). Comme de légers écarts
ont été obtenus avec la vitesse du son dans 1’eau de
1480 m/s (2,7%), la valeur moyenne de 1441 m/s a été

utilisée pour les calculs

Densité p | Vitesse du son ¢ | Impédance acoustique Z
(kg/m?) (m/s) (MRayl)

Echantillon 1 1027 1422 1,46
Echantillon 2 995 1438 1,43
Echantillon 3 1005 1429 1,44
Echantillon 4 949 1418 1,35
Echantillon 5 1063 1385 1,47
Echantillon 6 1074 1424 1,53
Echantillon 7 1000 1513 1,51
Echantillon 8 999 1480 1,48
Echantillon 9 1041 1443 1,50
Echantillon 10 1040 1458 1,52

Moyenne 1019 1441 1,47

Tableau 3.2 Diametres utilisés pour les fantomes
Doppler et débits correspondants, afin d’obtenir une
vitesse moyenne théorique de 10 cm/s dans
chaque situation

Diametre (mm) | 0,25 | 0,30 | 0,35 | 0,50 | 0,55 | 0,60 | 0,70
Deébit 0,29 | 0,42 1 0,58 | 1,18 | 1,43 | 1,70 | 2,31
(mL/min)
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sonde sur la surface du fantéme (et conservant la méme inclinaison), afin de caractériser le

débit a différentes positions dans les images 2D ; la quantification du débit et la position de

I’écoulement dans I’image n’étaient donc pas corrélés. Pour chaque fantdme et pour chaque

position, les algorithmes d’imagerie par ondes planes et par ondes focalisées ont été appliqués

en alternance, permettant une comparaison sous les mémes conditions, et évitant des variations

temporelles potentielles dans les fantdmes.
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3.2.4 Algorithmes d’imagerie ultrasonore

Pour permettre une comparaison directe entre les deux techniques, les deux séquences ont été
acquises avec la méme fréquence d’imagerie ou Pulse Repetition Frequency (PRF) sur une
image complete, comme décrit par Macé et al. (2013). Une revue des différents parametres
d’imagerie pour les deux algorithmes est donnée dans le Tableau 3.3. La principale différence
est le nombre d’images enregistrées, qui est de 1’ordre de 13 fois supérieur pour la séquence

par ondes planes.

Tableau 3.3 Parametres des algorithmes d’imagerie
Doppler par ondes planes et par ondes focalisées
appliqués a la moelle épinicre

Doppler par Doppler par
ondes planes | ondes focalisées
Fréquence de I’onde 10 MHz 10 MHz
Longueur du signal 2 cycles 2 cycles
Ouverture en réception 64 elements 26 elements
Profondeur focale - 10 mm
Angulation +5° -
Profondeur d’imagerie 19 mm 19 mm
PRF 15380 Hz 15380 Hz
Fréquence d’échantillonnage Doppler 3070 Hz 3070 Hz
Nombre d’angles 5 -
Lignes dans un bloc - 5
Nombre de blocs - 13
Nombre d’émissions 1600 1600
Temps d’acquisition 104 ms 104 ms
Nombre de sous-images Doppler 320 25

La fréquence d’émission des ondes par le systeme (PRF) est identique pour les deux algo-
rithmes et maximisé a 15 380 Hz, et le nombre total d’émissions est également optimisé a 1600.
La durée totale d’acquisition pour une image était de 104 ms. Une profondeur d’imagerie de
19 mm est considérée suffisante pour contenir I’ensemble d’une moelle épiniere humaine. Le

signal émis par la sonde est une onde de 10 MHz d’une durée correspondant a deux longueurs
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d’onde, et la fréquence d’échantillonnage des données était de 25,7 MHz. La fréquence Dop-

pler est calculée par I’équation suivante :

_ 2fovecos(0)
=

Jp (3.1)
ou fp est le décalage de fréquence ou fréquence Doppler, fj est la fréquence de I’onde émise, v
est la vitesse de 1’écoulement caractérisé, c est la vitesse du son dans le milieu et 6 représente
I’angle formé entre la sonde et le vaisseau sanguin. Des mesures préalables ont cependant
indiqué que la fréquence effective d’émission était I€gerement inférieure, a 8,31 MHz, ce qui

est probablement causé par la limite de la largeur de bande de la sonde.

Une séquence combinant des ondes émises a différents angles (compounding) a été utilisée
pour I’imagerie par ondes planes. Le parametre de calcul le plus limitatif pour la fréquence
d’échantillonnage Doppler avec I’'imagerie de la moelle épinicre provient des arteres centrales.
Comme elles s’étendent généralement parallelement au faisceau ultrasonore, il peut n’y avoir
aucune correction d’angle a apporter dans 1’équation Doppler. La vitesse sanguine projetée sur
I’axe de propagation de I’onde est dont la vitesse sanguine réelle et le décalage de fréquence

Doppler atteint son maximum.

Dans un scénario sans angle, et pour une vitesse sanguine maximum de 6 cm/s dans les arteres
centrales de chiens tel que décrit précédemment (Hudson et al., 1995), la fréquence Doppler
maximum serait d’environ 780 Hz (1 560 Hz avec la limite de Nyquist). En estimant que ces
vitesses soient plus importantes dans la moelle épiniere humaine, en accord avec une étude de
cas (Giller & Finn, 1989), ainsi qu’a la suite de I’application du théoréeme d’échantillonnage de
Nyquist-Shannon, la limite minimum de fréquence Doppler a été fixée a 3 000 Hz. Cela per-
met I’application d’une séquence d’émission par ondes planes en utilisant 5 ondes a différents

angles pour une image Doppler, correspondant a une fréquence d’échantillonnage de 3070 Hz.

En utilisant I’équation relative a |’ effet Doppler et en prenant en compte le critere d’échantillon-

nage de Nyquist, ces conditions aboutissent a une vitesse limite détectable d’environ 14 cm/s,
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ce qui est estimé raisonnable dans le cas de 'imagerie de la moelle épiniere (Giller & Finn
(1989), Hudson et al. (1995)). Les angles ont été espacés également entre +5°et -5°, ce qui
est un compromis entre la diversité des données et la limitation du champ d’insonification sur
les bordures latérales des images. Pour maintenir une méme fréquence d’échantillonnage Dop-
pler dans toute I’image, les émissions par ondes focalisées ont été divisées en 13 segments de
5 colonnes (4 colonnes pour le premier segment). Pour chaque colonne, une onde émise a été
focalisée devant 1’élément de la sonde correspondant, avec une profondeur focale de 10 mm
et un nombre F de 0,4 (26 éléments actifs). Notons que I’enregistrement des données Doppler
était limitée aux 64 éléments centraux de la sonde, mais qu’il n’y avait pas de limitation asso-
ciée a la séquence d’émission des ondes. Ainsi, n’importe quel nombre d’éléments peut Etre

activé simultanément pour générer 1’onde ultrasonore.

3.2.5 Traitement du signal et reconstruction des images

Les données RF brutes ont été stockées apres chaque acquisition, puis utilisées pour les recons-
tructions d’images apres la fin des expérimentations. En premier lieu, un TGC a été appliqué
pour prendre en compte le phénomene d’atténuation dans le fantdme. Ensuite, une procédure
de démodulation a été appliquée, en utilisant un filtre de Butterworth passe-bas d’ordre 6 et

une décimation.

Notons que la fréquence réelle émise par la sonde (et utilisée pour la démodulation) a été
vérifiée a partir du spectre de fréquence d’un écho recu a partir d’un réflecteur fixe, et était
d’environ 8,31 MHz. L’écart entre cette valeur et la fréquence nominale de 10 MHz peut s’ex-
pliquer par la largeur de bande de la sonde utilisée dans ces expérimentations, qui posseéde une
fréquence centrale de 6,43 MHz. La résolution spatiale axiale théorique a été calculée a partir

de la moitié de la longueur d’onde, ce qui amene a une valeur de 0,17 mm.

Les données 1Q ont ensuite été utilisées pour les reconstructions d’images, a partir de la mé-
thode DaS, avec un nombre F en réception de 1,5. Une correction de rotation de phase était

nécessaire lors du calcul de la somme de données I/Q. Un filtre de paroi de 70 Hz (filtre de
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Butterworth d’ordre 6) a été appliqué aux données Doppler. Pour réduire le bruit, une fenétre
sinusoidale centrée sur le maximum du signal fréquentiel a été ajoutée. La puissance du si-
gnal a été calculée avec la seconde puissance des valeurs du spectre des données 1/Q filtrées,
pour chacun des pixels, et signée en utilisant la différence entre la partie positive du spectre
de fréquence avec sa partie négative. La vitesse a été finalement calculée avec une équation

d’auto-corrélation.

3.2.6 Quantification

Afin de comparer I’efficacité des deux algorithmes ultrasonores Doppler pour un vaisseau de
petit diametre avec une vitesse de fluide importante, le SNR, les vitesses et le diametre de
I’écoulement dans les images ont été mesurés. En premier lieu, une région d’intérét (ou region
of interest, ROI) a été définie pour les calculs. Comme présenté sur la figure 3.2, le pixel
de valeur maximum dans les images Doppler de puissance a été manuellement sélectionné
comme ROI de départ. Cette ROI a ensuite été étendue a tous ses voisins possédant une valeur
supérieure a -6 dB de cette valeur. Le seuil de 6 dB correspond au critere de largeur a mi-
hauteur communément utilisé en traitement de signal. Toutes les images acquises avaient le
méme nombre de pixels (158 dans 1’axe de la longueur de la sonde ou axe X, 400 dans 1’axe

de profondeur ou axe Z).

Les mesures ont été ensuite calculés a partir de la ROI définie. La vitesse moyenne était la
moyenne des valeurs calculées avec 1’équation d’auto-corrélation dans la ROI. Comme une in-
clinaison d’environ 25°a été utilisée pour la sonde, I’image d’un diametre d’un cercle théorique
peut étre 1égerement déformée dans 1’axe de la profondeur. Le diametre a donc été calculé a
partir de la longueur maximum de la ROI dans I’axe X parmi toutes les positions sur I’axe Z.
Enfin, la valeur du signal a été calculée comme la moyenne des amplitudes des pixels dans
la ROI dans I'image Doppler de puissance, le bruit, qui est considéré comme étant un bruit
blanc, a été calculé comme I’écart-type des amplitudes de tous les autres pixels, et le SNR a

été obtenu a partir du ratio de ces deux valeurs.
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Figure 3.2 Exemple de calcul de ROI pour
une image reconstruite. Le pixel de valeur
maximum a été sélectionné manuellement.
Ensuite, les voisins dont I’amplitude était

supérieure a -6 dB de la valeur maximum ont

été sélectionnés par un processus itératif
jusqu’a ce qu’il n’y ait plus de pixels répondant
a ce critere. L’axe X représente I’axe formé par
les éléments du transducteur, et I’axe Z
correspond a la profondeur de I’image

Pour chaque diametre de fil, plusieurs fantdmes ont été fabriqués, et pour chaque fantome,
une série de mesures Doppler a été effectuée avec la sonde a différentes positions tel qu’expli-
qué précédemment. La valeur finale du calcul des diametres, des vitesses et des SNR a été la
moyenne du nombre total de valeurs sur 20 mesures pour chaque diametre et pour chacun des

algorithmes d’imagerie Doppler.

3.2.7 Controle du diametre du fil

Pour s’assurer que les diametres attendu et réel des fils utilisés dans les fantdmes sont équiva-
lents, des mesures ont été effectuées avec un microscope LASER confocal (LEXT OLS4100,
Olympus, Tokyo, Japon). Pour chacun des diametres, quelques échantillons ont été placés a

plat sur un papier noir uniforme afin d’éviter que des pixels de I’arriere-plan soient considérés
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comme faisant partie du fil. Comme il est possible de voir sur un exemple d’acquisition dans
la Figure 3.3, quelques trous et défauts ont été mis en évidence. Cependant, comme les fils
ont été soigneusement retirés de I'intérieur des fantdmes dans le sens de leur longueur, I’effet
de des défauts sur le trou cylindrique créé a dans les fantdmes est supposé€ négligeable. Les
images acquises par le microscope ont été initialement segmentées, puis une étape de vérifica-
tion a été effectuée afin de s’assurer que la région contenant le fil était correctement remplie.
Le logiciel ImagelJ a été utilisé pour calculer environ 5000 valeurs de diametre, obtenues de-
puis quelques images acquises pour chaque diametre afin de limiter une potentielle corrélation
avec la position du fil. Les diametres réels ont été ensuite choisis a partir du nombre maximum
d’occurrences dans des intervalles de diametre de 5 um. Les résultats résumés dans le Tableau

3.4 montrent un écart maximum de 0,015 mm, pour un diametre attendu de 0.50 mm (3 % ).

Tableau 3.4 Comparaison entre les diametres attendus
et les diametres réels des fils. L’écart maximum est de
0,015 mm (3%) pour un diametre attendu de 0,50 mm

Diametie | 55 | 0,30 | 0,35 | 0,50 | 0,55 | 0,60 | 0.70
attendu (mm)
Diametre | o 545 0,305 | 0,360 | 0,485 | 0,560 | 0,585 | 0,695
réel (mm)

3.3 Résultats

3.3.1 Rapport signal-sur-bruit

Les résultats des calculs de SNR réalisés a partir des expérimentations des différents fantomes
sont résumés sur la figure 3.4. Les SNR obtenus en utilisant I’algorithme par ondes planes
étaient toujours supérieurs a ceux qui ont été obtenus a partir de 1’algorithme par ondes fo-
calisées, ils étaient au minimum 13 dB plus importants en utilisant les ondes planes avec le
fantdme contenant un vaisseau de 0,25 mm de diametre, et pouvaient atteindre une amélio-
ration de 18 dB. Notons qu’avec les plus petits diametres de vaisseaux avec la séquence par

ondes focalisées, le signal Doppler pouvait ne pas étre détecté dans certaines images, impli-
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Figure 3.3 Image d’un fil acquise a partir
d’un microscope LASER confocal. Les défauts
présents sur sa surface sont considérés
négligeables

quant un calcul de la moyenne du SNR a partir d’un nombre moins important de données que
pour la séquence par ondes planes. Cela souligne également une limitation plus restrictive pour
la visualisation des écoulements. Les différences de SNR entre les deux algorithmes peuvent
aussi étre observées en comparant deux images reconstruites a partir des mémes conditions
expérimentales. Un exemple est donné dans la figure 3.5. On peut observer dans cette figure
que le bruit est plus marqué dans I’image obtenue a partir de la séquence par ondes planes. La

région de I’écoulement est également moins exactement définie.

3.3.2 Calcul du diametre

Dans la figure 3.6, les diametres calculés sont comparés avec la valeur théorique des fils utilisés
pour fabriquer les fantdmes correspondants, pour les deux algorithmes et chaque configura-

tion de fantdmes. Bien qu’on observe une réduction globale dans I’estimation du diametre de
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Rapport signal-sur-bruit
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Figure 3.4 SNR pour les différents diametres de vaisseaux
calculés a partir des algorithmes par ondes focalisées (rouge) et
par ondes planes (bleu)

I’écoulement en lien avec la diminution du diameétre réel du fil avec les ondes focalisées, les
valeurs étaient toujours surestimées et pouvaient atteindre le double de la valeur attendue pour
les plus petits diametres. Les valeurs calculées a partir des images reconstruites avec les émis-
sions par ondes planes étaient proches des valeurs théoriques pour les vaisseaux les plus larges
(différence de 0,01 mm pour les diametres de vaisseaux de 0,6 mm et 0,7 mm dans les fan-
tomes). L’écart augmentait lorsque le diametre du vaisseau diminuait. L’ écart maximum était
de 0,16 mm pour une valeur théorique de 0,25 mm, représentant une erreur de 64%. L’écart-
type moyen était de 0,06 mm avec la séquence par ondes planes en comparaison avec une

valeur de 0,15 mm avec la séquence par ondes focalisées.

3.3.3 Vitesses moyennes

Les vitesses moyennes obtenues a partir de la ROI ont également été calculées, a partir d’une
équation d’autocorrélation, et les résultats sont présentés sur la figure 3.7. Avec les ondes
planes, la différence entre les vitesses moyennes calculées et la valeur théorique de 10 cm/s

dans I’écoule

a +1,0 cm/s (pour un

vaisseau de 0,55 ). | ﬂl S q M struites a partir des
émissions foca L” = l G Q u rs 5CQ ra m de 4,5 cm/s pour
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Figure 3.5 Images reconstruites a partir d’un
algorithme par ondes planes (A) et par ondes
focalisées (B), pour des conditions
expérimentales similaires. Ces images ont été
centrées sur le signal provenant de
I’écoulement et coupées depuis les images
completes initiales respectives, qui possédaient
un méme nombre de pixels. Pour les images de
cette figure, le diametre de I’écoulement était
de 0,6 mm

un vaisseau de 0,6 mm. L’écart-type moyen était tres proche entre les deux algorithmes, avec
des valeurs de 1,63 cm/s et 1,62 cm/s calculées a partir des séquences par ondes planes et par

ondes focalisées, respectivement.

3.4 Discussion

L’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes a récemment été¢ développée pour améliorer
la sensibilité et pour détecter des plus petits vaisseaux. Elle a été initialement utilisée pour ca-

ractériser la vascularisation d’un cerveau de rat (Macé et al., 2013). L’objectif de cette étude
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Figure 3.6 Diametres calculés a partir des images reconstruites
et comparés avec le diametre théorique, a partir des séquences par
ondes planes (bleu) et par ondes focalisées (rouge). La droite grise

représente une situation ol les diametres calculé et réel sont
identiques

Vitesses calculées par autocorrélation
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Figure 3.7 Vitesses moyennes calculées pour chaque fantdme
avec les deux algorithmes. la vitesse moyenne théorique dans les
fantdmes est de 10 cm/s

était d’appliquer 1’algorithme pour un contexte de moelle épiniere a I’aide d’un fantdme sans
paroi, en prenant en compte les conditions et limitations spécifiques. Pour comparaison, les
plus petits diametres étudiés ici étaient de I’ordre de ceux des arteres centrales rapportées pour

une moelle épiniere humaine (Suh & Alexander, 1939). L’angle d’insonification a été limité a
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25° afin de représenter les limitations chirurgicales et I’espace restreint disponible autour de la
moelle épiniere a la suite d’une laminectomie, limitant 1’angle d’approche possible de la sonde.
De plus, avec des angles plus importants, la moelle épiniere pourrait ne pas étre entierement
comprise dans les images avec les parametres des algorithmes utilisés pour les expérimenta-
tions de cette étude. Par ailleurs, les vitesses sanguines importantes dans les vaisseaux sanguins
de la moelle épiniere réduisent le nombre maximum d’ondes émises utilisable pour I’imagerie
par ondes planes, afin d’empécher le phénomene de repliement spectral. Globalement, il s’agit

d’un contexte plus restrictif que pour une application sur un cerveau de rat (Macé et al., 2013).

Cette étude a montré que le SNR calculé était toujours plus important avec 1’algorithme d’ima-
gerie Doppler par ondes planes pour chaque diametre étudié. Les vaisseaux de diametre 0,3 mm
et 0,25 mm étaient facilement visibles sur les images obtenues a I’aide d’ondes planes, alors
qu’avec la séquence focalisées, certaines ont dii tre retirées préalablement aux calculs a cause
d’une invisibilité de I’écoulement, ce qui souleve une limitation dans le cadre d’une application
a la moelle épinicre. Ces observations corroborent les résultats obtenus a partir de 1’imagerie
d’un cerveau de rat (Macé et al., 2013), ou les auteurs ont obtenu une sensibilité 5 a 30 fois
plus importante avec 1’algorithme par ondes planes, pour une moyenne de 15. De plus, dans le
cas de vaisseaux de diametre plus important (Bercoff et al., 2011), la qualité et la variance as-
sociées aux images reconstruites acquises pour une durée équivalente avec les deux séquences
ont montré une amélioration significative en utilisant la séquence par ondes planes. Les diffé-
rences sont causées par la faible quantité de données Doppler obtenues avec 1’algorithme par
ondes focalisées, ce qui limite la résolution fréquentielle et cause une variance plus importante

dans les images.

Les diametres calculés étaient plus proches de la valeur réelle avec 1’algorithme par ondes
planes qu’avec la séquence focalisée, plus particulierement pour les diametres de vaisseau
plus importants. De plus, notons que les écarts-types obtenus avec les ondes focalisées étaient
presque toujours plus importants que pour les calculs effectués avec les ondes planes, indiquant
une grande variabilité dans les images. La surestimation a partir de 1’algorithme par ondes fo-

calisées était causée par la forme du vaisseau dans les images, qui était plus variable. Cela peut
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étre expliqué par la résolution spatiale limitée lors de la quantification du signal Doppler a cause
de I’ensemble plus restreint de données disponibles (25 images dans notre étude). Le bruit était
également plus présent et pouvait étre inclus dans la ROI. La transition entre deux segments
dans les images peut étre une autre source contribuant a 1’augmentation des diametres calcu-
1és, car un mouvement du vaisseau ou du transducteur peut causer un mauvais recalage spatial
des segments. Avec les ondes planes, les variations observées avec les fantobmes contenant des
vaisseaux de 0,25 mm, 0,3 mm et 0,35 mm de diametre peuvent probablement €tre associées
a la limitation de la résolution spatiale, car ces diametres sont proches de la valeur théorique
axiale de 0,17 mm. Les écarts observés avec les diametres de 0,55 mm et 0,5 mm sont vraisem-
blablement reli€s au processus d’acquisition. En effet, a cause de limitations expérimentales,
un guide de 0,6 mm de diametre a été utilisé pour ces fantdmes, causant une possible variation

en comparaison avec le diametre attendu lorsque le fil a I’intérieur du fantome a été retiré.

Un des principaux problémes rencontrés lors de la procédure expérimentale était la présence
de fractures au sein du TMM, qui causent des fuites et modifient 1’écoulement. Cependant,
elles étaient facilement identifiables et se traduisaient par une absence d’écoulement en sortie
du fantdme ou par un changement de la couleur de I’eau en surface, qui devenait trouble en
raison de la couleur blanche du BMF. Dans une telle situation, les expérimentations étaient
immédiatement stoppées pour ce fantome. Par ailleurs, la pompe délivre un débit spécifique
pour obtenir une vitesse moyenne de 10 cm/s. Cependant, le processus peut €tre affecté par
une distorsion du TMM due a la pression, causant une petite variation dans le diametre et
modifiant ainsi les vitesses. Cet effet est estimé négligeable pour les écoulements utilisés dans

cette étude.

Des expérimentations complémentaires devront €tre menées afin d’identifier le diametre mini-
mum visible a partir d’un algorithme d’imagerie Doppler par ondes planes. Cependant, des dif-
ficultés techniques seraient rencontrées dans de telles expérimentations, plus particulierement
en ce qui concerne la fabrication de fantobmes contenant des vaisseaux de diametre inférieur a

0,25 mm et pour empécher un blocage du BMF a I'intérieur.
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3.5 Conclusion

L’avantage principal d’un fantobme Doppler sans paroi est la réduction des artefacts, qui peuvent
étre causés par I’utilisation d’un tube pour guider 1I’écoulement. Dans la présente étude, cette
méthode a été utilisée pour comparer I’efficacité d’un algorithme par ondes planes appliqué a
des vaisseaux dont le diametre est inférieur 2 1 mm, en accord avec les diametres des vaisseaux
de la moelle épiniere. Certains des plus petits diametres caractérisés, correspondant aux arteres
centrales de la moelle pour ’homme, n’étaient pas visibles avec les ondes focalisé€es. De plus,
le SNR était jusqu’a 18 dB plus important avec les ondes planes pour I'intervalle de diametres
de vaisseaux étudié ici, et la valeur minimale de 0,25 mm testée était facilement détectable.
Les diametres calculés étaient proches des valeurs réelles en utilisant 1’algorithme par ondes
planes, permettant une meilleure identification anatomique dans un cas réel ou plusieurs vais-
seaux peuvent étre inclus dans une région réduite de I’'image. Ces mesures précises du diametre
des écoulements et des estimations des vitesses ouvrent la voie a I’application de la séquence

Doppler par ondes planes pour des mesures de débits sanguins au sein de la moelle épiniere.



CHAPITRE 4

MESURE DE DEBITS DANS UN FANTOME A MULTIPLES ECOULEMENTS SANS
PAROIS PAR L’IMAGERIE ULTRASONORE DOPPLER PAR ONDES PLANES

David Lemonnier'?, Jean-Marc Mac-Thiong?*4, Pierre Bélanger!'?

! Département de Génie Mécanique, Ecole de Technologie Supérieure,
1100 Notre-Dame Ouest, Montréal, Québec, Canada H3C 1K3
2 Centre de recherche, hopital du Sacré-Ceeur de Montréal,
5400 boulevard Gouin Ouest, Montréal, Québec, Canada H4J 1C5
3 Département de chirurgie, Université de Montréal,
2900 boulevard Edouard Montpetit, Montréal, Québec, Canada H3T 1J4
4 Département de chirurgie, hopital Sainte-Justine,
3175, chemin de la Cote-Sainte-Catherine, Montréal, Québec, Canada H3T 1C4

Traduction francaise de I’article soumis a la revue « Acta Acustica united with Acustica » en
novembre 2017.

Le chapitre précédent a mis en évidence une quantification plus précise de certains parametres
vasculaires a I’aide de 1’'imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes, tels que le diametre
des vaisseaux observés dans les images reconstruites, ou les vitesses moyennes associées. Ce-
pendant, la variable déterminée dans la littérature est généralement le débit sanguin, qui est
représentatif de la fonctionnalité de la moelle épinicre a la suite d’une blessure. L’ étude menée
dans ce chapitre vise a évaluer la précision des algorithmes d’imagerie ultrasonore Doppler
par ondes planes et par ondes focalisées conventionnel, dans le cadre de calculs de débits de

différents écoulements représentatifs de la moelle épiniere.

4.1 Introduction

La moelle épiniere réunit une part importante des terminaisons nerveuses du corps, son endom-
magement a la suite d’une blessure peut donc étre particulierement dévastateur. Les blessures a
la moelle épiniere peuvent provoquer des déficits neurologiques importants et fortement affec-
ter la qualité de vie. Environ 65 cas par million d’habitants sont recensés aux Etats-Unis chaque

année (Jain et al., 2015). La chronologie générale du débit sanguin au sein des vaisseaux de la
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moelle épiniere a ét€ résumé par Martirosyan et al. (2011). Quelques auteurs ont notamment
mis en évidence une corrélation entre la gravité de la blessure et le débit sanguin sur le site du
traumatisme (Fehlings et al. (1989), Guha et al. (1989), Zhang et al. (1999)). Le débit sanguin
est donc un indicateur direct de la condition de la moelle épiniere, et sa mesure peut donc étre
particulicrement intéressante au cours de chirurgies du rachis et apporter un soutien important

pour la détermination d’un diagnostic et pour prédire les conséquences d’une blessure.

Plusieurs modalités existent actuellement pour mesurer le débit sanguin. Les techniques ba-
sées sur la dissipation de gaz ou sur des micro-spheres radioactives sont les procédés les plus
utilisés. Leur principale limitation est liée aux valeurs obtenues qui refletent le débit global
mesuré dans une région; il est donc impossible de décrire le débit sanguin dans des vaisseaux
spécifiques. De plus, I’injection intra-veineuse de micro-spheres implique une exposition ra-
dioactive. L’IRM, I"imagerie CT ou la TEP sont d’autres outils utilisés pour quantifier les débits
sanguins. Cependant, 1’équipement volumineux associé a ces méthodes ainsi que la nécessité
de stérilisation lors de leur utilisation limite leur application pour des situations in vivo. Le
Doppler LASER est une autre modalité d’imagerie efficace, mais la quantification de débits
sanguins a 1’aide de cette technique est restreinte a la mesure des vitesses sur une seule dimen-
sion et a une profondeur de mesure de seulement quelques millimetres. D’autres techniques
ont été suggérées dans la littérature, tel que la microscopie a deux photons (Tang et al., 2015),
qui est malheureusement limitée aux applications sur des petits animaux a cause de la limite

de la profondeur de visualisation.

L’imagerie ultrasonore est I’une des modalités les plus couramment utilisées pour quantifier
le débit sanguin. Sa nature portative et son fonctionnement en temps réel permettent son uti-
lisation au cours de chirurgies ou pour d’autres applications in vivo. Les vitesses sanguines
calculées a partir de 1’effet Doppler peuvent étre combinées avec une estimation du diametre
du vaisseau obtenu a partir d’une image en mode B pour fournir une quantification du débit
sanguin (Hoskins, 1990). La majorité des études dans la littérature sont appliquées a de larges
vaisseaux observés dans un plan longitudinal. De plus, des agents de contraste sont fréquem-

ment appliqués pour augmenter le signal et la qualité de I’image. Pour cela, des micro-bulles
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sont couramment injectées mais cela nécessite des manipulations et des contraintes supplémen-

taires (Wei et al. (1998), Greis (2011)).

Les diametres des vaisseaux de la moelle épiniere humaine s’étendent de 1 mm pour les arteres
spinales jusqu’a 6 um pour les capillaires (Suh & Alexander (1939), Romanes (1965)). I est
tres difficile de caractériser correctement ces vaisseaux extrémement fins au moyen de 1’algo-
rithme par ondes focalisées présent au sein des appareils cliniques actuels, cela nécessitant une
fréquence des ondes émises tres élevée. L imagerie Doppler par ondes planes a été récemment
développée et a été initialement appliquée pour caractériser un cerveau de rat (Macé et al.,
2013), puis a été utilisé pour quantifier les écoulements sanguins dans le ceeur (Osmanski et al.
(2012), Denarie et al. (2013), Osmanski et al. (2015)) et dans les arteres carotidiennes (Flynn
et al. (2011), Ekroll et al. (2013)). Ce processus d’imagerie active I’ensemble des éléments
de la sonde pour insonifier le plan d’imagerie entierement pour chaque émission d’ondes. Un
angle peut étre imposé au plan d’onde émis afin d’augmenter le SNR dans les images lorsque
plusieurs angles sont utilisés (Bercoff et al., 2011). Comme chaque élément est activé pour
chaque émission, I’énergie transférée au milieu est plus importante que pour I’algorithme par
ondes focalisées pour une durée équivalente, car dans ce dernier cas seule une fraction des €él¢é-
ments piézoélectriques sont utilisé€s pour focaliser une onde ultrasonore. Ainsi, la sensibilité est
augmentée, permettant la prise de mesure de vaisseaux de diametres moins importants. L’in-
tensité ultrasonore émise peut étre plus proche de la limite de sécurité définie par la Food and
Drug Administration (FDA), mais heureusement dans le cas des ondes planes, 1’énergie n’est
pas concentrée dans un petit volume comme pour les algorithmes par ondes focalisées. L’in-
tensité ultrasonore peut également €tre réduite en choisissant un nombre d’émissions d’ondes

planes moins €levé, ou par une diminution du PRF, lorsque c’est nécessaire.

Le débit sanguin de la moelle épiniere n’a cependant jamais été quantifié a 1I’aide de I’imagerie
ultrasonore Doppler par ondes planes, a partir d’un fantome représentatif ou lors d’expérimen-
tations in vivo. Dans cette étude, la conception de fantdmes contenant plusieurs écoulements
au sein de vaisseaux sans paroi répondant aux caractéristiques de dimensions et de débits des

vaisseaux de la moelle épiniere est initialement proposée. Les écoulements a I’intérieur des
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fantdmes sont quantifiés a 1’aide de 1’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes dans un
plan transverse et comparés avec les résultats obtenus a partir de la séquence par ondes foca-
lisées. Pour les deux algorithmes, les parametres d’imagerie ont été choisis pour refléter les
conditions d’imagerie in vivo de la moelle épiniere humaine. Quelques fantdmes contenant
plusieurs vaisseaux répondant a des configurations différentes et possédant des débits contrd-
1és ont été développés et comparés. Dans un second temps, la distribution des débits dans les
multiples vaisseaux d’un fantdome a également été quantifiée a partir de 1’imagerie par ondes

planes.

4.2 Méthodes

4.2.1 Conception des fantomes

Dans cette étude, des fantdomes destinés a I’imagerie ultrasonore Doppler contenant des vais-
seaux sans paroi ont €té congus. Des fils de péche correspondant aux diametres de vaisseaux
sanguins désirés ont été guidés par des cylindres métalliques depuis chaque extrémité d’un
contenant en plastique (figure 4.1), ce qui correspond a un dispositif similaire en comparaison
de celui qui a été utilisé lors d’une précédente étude (Pinter & Lacefield, 2009). Pour chacun
des fils, 3 cm n’étaient pas guidés et ont donc été laissés libres au milieu des fantomes, et
une attention particuliere a été portée pour que les fils soient droits et paralleles au fond des
contenants respectifs. Trois configurations différentes ont été utilisées pour quantifier le débit
total au sein des vaisseaux et sont résumées dans le tableau 4.1. Pour les deux configurations
comprenant 4 écoulements, les vaisseaux ont été inclus sur deux plans horizontaux, chacun
contenant deux vaisseaux. Tous les guides et les fils ont été séparés de leurs deux voisins par
une distance de 1 cm dans un plan transverse. Les mémes conditions ont été appliquées pour
la configuration avec seulement 3 écoulements, avec seulement un fil dans le plan horizontal
proche du fond du contenant. Les diametres ont été sélectionnés pour représenter les diametres

réels présents dans la moelle épiniere humaine, tel que décrits précédemment.
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Fantome 1 Fantome 2 Fantome 3

B

Figure 4.1 Principe de la conception du fantdme, selon
une vue globale (A) et dans un plan transverse (B) pour
trois différentes configurations. A I’intérieur des cercles,
les croix et les points représentent le fluide circulant
dans deux directions opposées

Le TMM utilisé dans cette étude était basé sur un procédé publié par Madsen et al. (1998). Ce
milieu a base d’agar est liquide durant sa fabrication, et se solidifie aux alentours de 36° C.
Le thimerosal présent dans la composition suggérée, limitant la propagation bactérienne, a été
remplacée par 1 g d’éthylene diamine tétra-acétique (EDTA) en raison de limitations expéri-
mentales. Cependant, les fantdmes produits n’ont pas été conservés pour une longue période
dans notre étude. Il est donc estimé que cette modification est négligeable et n’affecte pas les

propriétés acoustiques. Le mélange liquide a été versé dans les contenants incluant les fils et

les guides préc “est solidifié a tem-

pérature ambia g : i C 0 U rﬁ ICOI M ont été placés dans
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Tableau 4.1 Configurations de fantdmes utilisées dans
cette étude. Les valeurs indiquées correspondent au
diametre des fils numérotés dans la figure 4.1. Le BMF
circule dans le méme sens dans les quatre vaisseaux des
configurations 1 et 3. Avec la configuration 2, le BMF
dans les vaisseaux de 0,7 mm s’écoule dans un sens
opposé en comparaison avec le BMF dans les vaisseaux

de 0,6 mm
Diametre 1 | Diametre 2 | Diametre 3 | Diametre 4
(mm) (mm) (mm) (mm)

Premicre 0,7 0,7 0,6 0,6
configuration

Deuxieme 0,7 0,7 0,6 0,6
configuration

Trmswmp 0.7 0.6 0.5 _
configuration

une chambre froide (température de 6 ° C) pendant au minimum une journée pour assurer
leur solidification complete. Par ailleurs, une épaisseur d’eau a été ajoutée sur leur surface afin
d’empécher un assechement au cours du stockage. Comme le diametre de la moelle épinicre
humaine s’étend de 6 mm a 13 mm, dépendamment du niveau vertébral et du plan d’obser-
vation (Ko et al., 2004), une profondeur maximum de 19 mm a été fixée pour contenir tous
les vaisseaux dans les fantomes. L’épaisseur de TMM entre la surface et le premier fil a donc
été ajustée a environ 5 mm lorsque le TMM a été€ versé dans les contenants. Enfin, les fils ont
été soigneusement retirés pour créer des cylindres vides représentant les vaisseaux dans les

fantomes.

4.2.2 Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental est illustré dans la figure 4.2. Un débit continu a été généré a I’aide
d’une pompe (Masterflex L/S Easy—load II, Cole-Parmer, Vernon Hills, IL, USA), avec un
maximum de 6 mL/min. Le débit maximum a été limité par les capacités de la pompe. Il a
été choisi pour obtenir une vitesse moyenne de 10 cm/s a I'intérieur de chacun des vaisseaux,

ce qui qui est en accord avec les résultats obtenus in vivo pour I’ASA (Giller & Finn, 1989).
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Le calcul des nombres de Reynolds associés indiquent que les débits étaient laminaires méme
dans les cas les plus restrictifs. Le profil de vitesses est donc estimé parabolique. La vitesse
moyenne a été calculée a partir des diametres des fils utilisés dans les fantdmes, en considérant
une section parfaitement circulaire et des vitesses identiques dans chacun des vaisseaux. Un
tube compatible (Masterflex L/S 13, Cole—Parmer, Vernon Hills, IL, USA) recommandé par le
fabricant de la pompe a été utilisé (bleu foncé dans la figure 4.2). Une extrémité a été immergée
dans le BMF (Shelley Medical Imaging Technologies, London, ON, Canada) placé dans un
contenant et régulierement mélangé afin d’homogénéiser les particules de nylon de 5 um de
diametre qui réfléchissent les ondes ultrasonores. L’ autre extrémité a été connectée a un autre
tube (McMaster—Carr, Chicago, IL, USA) puis a un manifold (McMaster—Carr, Chicago, IL,
USA) pour diviser I’écoulement en quatre sorties distinctes. Ce second tube a été utilisé pour le
restant du dispositif (bleu clair dans la figure 4.2). Des valves de haute précision (McMaster—
Carr, Chicago, IL, USA) connectées a des adaptateurs (McMaster—Carr, Chicago, IL, USA) ont
été placées entre le manifold et les guides du fantome, permettant de modifier la distribution du
débit en temps réel. Notons que préalablement au versement du TMM liquide dans le fantome,
les tubes ont été collés aux guides d’une des extrémités du fantdme pour empécher des fuites
potentielles, et ont été ensuite connectés dans les valves apres avoir retiré les fils de 1’intérieur

du fantome.

La sonde ultrasonore a été positionnée sur la surface du TMM, tout en s’assurant qu’elle ne
comprimait pas la surface du TMM et les vaisseaux sous-jacents. Elle a été maintenue a 1’aide
d’un support et conservée a la méme position durant I’ensemble des expérimentations effec-
tuées sur un fantdme donné. Afin d’obtenir une épaisseur pour 1’adaptation d’impédance acous-
tique, I’eau présente a la surface des fantomes, initialement appliquée afin d’empécher leur des-
sechement, a été conservée. Un angle d’approximativement 15° entre la sonde et la surface du
fantdme, et donc entre la sonde et I’écoulement, a été choisi pour empécher le phénomene de
repliement spectral dans les images et pour préserver simultanément la force du signal Doppler.
Par ailleurs, cette valeur est représentative des conditions opératoires de la moelle épinicre, ou

seul un espace restreint est disponible afin de placer la sonde a la suite d’une laminectomie,
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Figure 4.2 Dispositif expérimental. A : BMF, B : pompe,
C : adaptateur, D : manifold, E : valves, F : fantome,

G : transducteur, relié au systeme d’acquisition. Avec la seconde
configuration de fantdme décrite dans la table 4.1, les connexions
avec le fantome différent 1égerement avec deux tubes collés aux
guides de chaque coté

ce qui provoque une limitation dans sa possible orientation. Cet angle a été déterminé plus
exactement a partir d’une photographie acquise dans un plan perpendiculaire a la sonde afin
de convertir la vitesse projetée sur la direction du faisceau ultrasonore calculée par les images

Doppler.

4.2.3 Traitement des données

Un systeme d’acquisition Verasonics combiné avec le transducteur L11-4v (Verasonics, Kirk-
land, USA) a été utilisé pour les acquisitions ultrasonores. Des conditions expérimentales ont
limité la quantité d’éléments activés sur la sonde aux 64 éléments centraux uniquement, corres-
pondant a une longueur des images de 19 mm. Des algorithmes d’imagerie par ondes planes et
par ondes focalisées (Macé et al., 2013) ont été utilisés en alternance. Les parametres des algo-
rithmes listés dans le tableau 3.3 ont été choisis pour obtenir une fréquence d’échantillonnage
Doppler équivalente pour les deux processus d’imagerie. En comparaison avec la séquence par
ondes planes, le nombre d’images est 13 fois plus faible avec la séquence par ondes focalisées

pour des conditions d’imagerie similaires et un délai d’acquisition équivalent. Des fréquences
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élevées des ondes émises sont requises en raison des tres faibles diametres utilisés dans cette
étude. La fréquence nominale a donc été de 10 MHz, qui est proche de la limite supérieure de la
largeur de bande de la sonde. En conséquence, la résolution axiale théorique était de 0,15 mm.
Le signal d’entrée était une pulsation sinusoidale d’une durée correspondant a deux longueurs
d’onde, et la fréquence d’échantillonnage des données RF était de 25,7 MHz. Pour les deux al-
gorithmes d’imagerie, le nombre d’émissions a ét¢ maximisé a 1600 ondes, ce qui correspond

a un délai d’acquisition de 104 ms.

Des ondes planes dont I’orientation a été régulierement espacée entre +5° et -5° ont été ap-
pliquées pour obtenir une image composée pour 1’algorithme par ondes planes, sans limiter
la région insonifiée. Comme les positions exactes des vaisseaux créés peuvent différer d’un
fantdme a un autre, principalement a la suite de I’introduction du TMM liquide, la profondeur
focale de la séquence d’imagerie par ondes focalisée a été placée au milieu de I'image, ce
qui correspond a une profondeur de 10 mm. Cette situation reflete également les conditions in
vivo, ol la position des vaisseaux sanguins n’est pas parfaitement connue, et les parametres
anatomiques tels que le diametre de la moelle épiniere et la course empruntée par les vaisseaux
peuvent différer entre les patients. Aucune valeur standard n’existe pour le nombre F associé
avec I’émission des ondes. Une valeur arbitraire de 0,4 correspondant a 26 éléments actifs a
été choisie. Par ailleurs, le processus d’imagerie a été divisé en une série de segments pour la
séquence par ondes focalisées afin de conserver une fréquence d’échantillonnage identique a
celle de I’algorithme par ondes planes. 13 segments contenant 5 éléments du transducteurs ont
donc été successivement activés, ce qui peut en outre provoquer un décalage entre quelques

colonnes reconstruites dans les images.

Un TGC a été appliqué, suivi d’un processus de démodulation contenant un filtre de Butter-
worth passe-bas d’ordre 6, puis une décimation. La reconstruction des images s’est basée sur le
procédé de calcul DaS appliqué aux données 1/Q. Un filtre de paroi de Butterworth d’ordre 6 a
également été appliqué sur le spectre de fréquences Doppler, et pour compléter 1’étape de gé-
nération des signaux, une fenétre de sélection centrée sur la valeur maximum dans le domaine

fréquentiel a été appliquée pour réduire I’effet du bruit. Pour chacun des pixels, I’image Dop-
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pler de puissance a été finalement calculée par la différence entre la puissance du signal dans la
partie positive du spectre finalement obtenu et sa partie négative, et la vitesse quantitative a été
obtenue a partir de la différence de phase calculée par une équation d’auto-corrélation (Kasai

etal., 1985) :

I { Y Q)i —1) ~1()Q(i— 1>} @.1)

w:?arctan é\’zll(i)l(i—l)_Q(i)QU_l)

ou o est la fréquence angulaire du signal Doppler, T est le temps entre deux ondes émises, et
N est le nombre d’échantillons disponibles pour une image Doppler. I et Q sont les signaux

"in-phase" et "quadrature" obtenus a la suite de I’étape de démodulation.

4.2.4 Controle des parametres

Les diametres des fils ont été caractérisés par un microscope LASER confocal (LEXT OLS4100,
Olympus, Tokyo, Japon) et comparés avec les valeurs attendues. Comme les fils ont été expéri-
mentalement retirés dans le sens de la longueur dans les fantdomes, les modifications provoquées
par les défauts, qui sont visibles dans I’exemple présenté sur la figure 4.3, sur les vaisseaux in-
clus a I'intérieur du TMM sont estimées négligeables. Afin de quantifier les diametres réels des
fils pour chacun des différents calibres utilisés dans cette étude, quelques échantillons ont été
placés sur un fond uniforme pour chaque diametre de fil. Suite a des processus de segmentation
et de calcul effectués a partir du logiciel ImagelJ, une bonne justesse dans les diametres a été

obtenue, avec une écart maximum de 3% en comparaison avec les valeurs attendues.

Le contrdle du débit délivré par la pompe est particulierement important pour cette étude. Pour
un débit de consigne de 6,00 mL/min utilisé pour les deux premieres configurations de fan-
tomes, une moyenne a partir de 5 mesures effectuées chacune pendant 30 minutes a conduit
a un débit réel de 5,28 mL/min. De méme, une valeur expérimentale de 5,01 mL/min a été
obtenue en comparaison avec le débit théorique de 5,76 mL/min appliqué pour la troisieme

configuration de fantdmes. Bien que les débits soient sous-estimés dans les deux cas, 1’écart
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Scanning mge

Figure 4.3  Acquisitions par microscopie LASER de fils de
diametre théorique 0,6 mm. L’impact des défauts, tels qu’indiqué
par une fleche dans la figure, sur le diametre réel des vaisseaux a

I’intérieur des fantdmes est estimé négligeable

entre la valeur théorique et la valeur expérimentale était similaire dans les deux cas. Un calcul
de la densité du BMF était également requis pour les expérimentations portées sur la distri-
bution des débits. A partir de la masse de fluide mesurée a 1’aide d’une balance électronique
(Symmetry PA220 Analytical Balance, Cole—Parmer, Vernon Hills, IL, USA) divisée par le

volume associé, les résultats indiquent une densité moyenne de 1012 kg/m>.

Les propriétés acoustiques du TMM ont été€ calculées a partir de la moyenne de 14 échantillons
qui consistent en une épaisseur d’environ 1 cm de TMM placée dans un contenant et fabriqués

en parallele des fantdomes utilisés. Une balance électronique (type L310, Sartorius Laboratory,
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Goettingen, Allemagne) a été utilisée pour mesurer leur masse, et leur volume a été déterminé
a partir de la différence de volume obtenue apres leur immersion dans un bécher gradué (préci-
sion de 1 mL) rempli d’eau. Finalement, la vitesse du son a été obtenue en divisant I’épaisseur
des échantillons mesurées a 1’aide d’un pied a coulisse (CD-6"CSX, Mitutoyo, Aurora, IL,
USA) par le délai de retour de 1’écho d’une onde ultrasonore émise a partir d’un élément du
transducteur placé perpendiculairement a la surface du TMM. L’impédance acoustique a été
calculée par le produit de la densit¢ du TMM avec sa vitesse du son associée. Bien que la
densité mesurée (1004 kg/m?) soit similaire a la densité théorique de I’eau, la vitesse du son
(1331 m/s) et I'impédance acoustique associée (1,34 MRayl) étaient cependant plus faibles que
les valeurs théoriques pour I’eau (1480 m/s et 1,48 MRayl, respectivement). Ces écarts peuvent
étre expliqués par de possibles variations de pression appliquées sur le TMM au cours des me-
sures, qui peuvent avoir causé une légere différence dans les épaisseurs de TMM calculées. De
plus, le plan contenant le transducteur peut ne pas avoir été parfaitement perpendiculaire a la

surface du fantdme.

4.2.5 Quantification

En accord avec la littérature lors de la mesure de débits a I’aide de 1’imagerie ultrasonore, les
valeurs obtenues dans cette étude ont été calculées en multipliant la section du vaisseau, consi-
déré circulaire, par la vitesse moyenne de I’écoulement. Une ROI a été définie pour tous les
vaisseaux dans toutes les images reconstruites, en sélectionnant le pixel de valeur maximum
pour chacun des écoulements puis en les étendant a tous les pixels voisins dont la valeur est su-
périeure a -6 dB du maximum correspondant. Ce seuil est couramment appliqué en traitement
du signal (Webb (1988), IEC 61846), et il est équivalent a la largeur a mi-hauteur. Notons que
toutes les images acquises avec les deux algorithmes contiennent le méme nombre de pixels
(158 dans la direction de la longueur de la sonde, 400 dans la direction de la profondeur de
I’image). La vitesse moyenne a été calculée comme la valeur moyenne de celle des pixels a
I’intérieur de la ROI correspondante, obtenue par une équation d’auto-corrélation (équation

(1.9)). Le diametre associé correspondait a la largeur maximum de la ROI interpolée linéaire-
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ment avec ses premiers voisins dans 1’axe de la longueur de la sonde. L'axe de la profondeur
n’a pas été utilisé pour cette étape en raison de la déformation des vaisseaux causée par I’angle

formé entre la sonde et la surface du fantdme.

Pour chacune des trois configurations de fantdmes, 10 acquisitions ont été réalisées a partir
des algorithmes d’imagerie Doppler par ondes planes et par ondes focalisées. Dans chacun
des deux cas, un maximum de 5 images par fantdme a ét€ obtenu afin que les résultats ne
soient pas corrélés avec les variations liées au processus de fabrication. Plusieurs fantomes
similaires ont donc été fabriqués pour les mesures associées a chaque configuration. Le débit
total est la somme des contributions de chaque vaisseau dans une image, et le débit final pour
chaque configuration de fantdme a été calculé comme la moyenne du débit total des 10 images

correspondantes.

Pour une seconde expérimentation, 1I’étude de la distribution des débits a été réalisée a par-
tir de la séquence par ondes planes et avec un fantome contenant deux vaisseaux de 0,7 mm
de diametre et deux vaisseaux de 0,6 mm de diametre, avec un sens de I’écoulement iden-
tique dans chacun d’entre eux, ce qui correspond a la premiere configuration décrite dans le
Tableau 4.1. Trois distributions de débits différentes ont ét€ appliquées. Dans chaque cas, un
délai d’observation de 1 minute a été ajouté préalablement aux acquisitions afin de s’assurer
qu’un régime permanent soit établi. Pour chaque distribution, le BMF a été collecté pendant
une durée de 3 minutes dans des contenants, et 3 acquisitions ont été effectuées durant ce délai.
Comme le fantdme incluait quatre vaisseaux et 3 distributions ont été étudiées, 12 contenants
étaient nécessaires. Le débit expérimental a été déterminé a partir des mesures de masse de
chacun des contenants vides et remplis par le BMF par une balance électronique (Symmetry
PA220 Analytical Balance, Cole—Parmer, Vernon Hills, IL, USA), de la densité du BMF cal-
culée précédemment, et du temps d’expérimentation de 3 minutes. Pour chaque distribution, le
débit total expérimental a été calculé comme étant la somme des débits individuels des quatre
vaisseaux correspondants. De méme, les valeurs totales de débits dans les images associées a
la distribution correspondante a été déterminée a partir de la somme des quatre débits indivi-

duels avec la procédure de calcul décrite dans cette section, puis par la valeur moyenne des
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3 images reconstruites. Enfin, ces deux calculs de débits ont été comparés pour chacune des

trois distributions €tudiées.

4.3 Résultats

4.3.1 Diametres

Les diametres associ€s aux écoulements ont été calculés a partir des images reconstruites, et
les valeurs moyennes pour les 3 différents fantomes et pour les deux algorithmes sont résu-
mées dans le tableau 4.2. Les diametres étaient généralement légerement sous-estimés avec les
ondes planes, avec un écart maximum de 0,12 mm (17%). La séquence par ondes focalisées
surestimait toujours les diametres, avec des écarts compris entre 0,22 mm et 0,33 mm et des
écarts-types deux a trois fois supérieurs aux valeurs obtenues a partir de I’algorithme par ondes
planes. Comme illustré par les reconstructions d’images Doppler de puissance (Figure 4.4), la
visibilité des écoulements est meilleure avec les images reconstruites a partir de 1’algorithme
par ondes planes, en comparaison de 1’algorithme focalisé conventionnel, ou plus de bruit est
présent et peut €tre inclus dans la définition de la ROI, ce qui peut augmenter ses dimensions.
Avec le fantdme contenant deux vaisseaux de diametre 0,7 mm et deux vaisseaux de diametre
0,6 mm dont I’écoulement circule dans le méme sens, les diametres calculés pour les vaisseaux
de 0,6 mm de diametres étaient légerement plus grands que les diametres calculés pour les
vaisseaux de 0,7 mm de diametre avec les deux séquences d’imagerie. De méme, les diametres
estimés pour les vaisseaux de diametre théorique de 0,6 mm étaient 0,02 mm plus petits que les
diametres calculés pour les vaisseaux de diametre théorique de 0,5 mm, avec 1’algorithme par
ondes planes et avec le fantdme contenant des vaisseaux de diametres théoriques de 0,7 mm,

0,6 mm et 0,5 mm.

4.3.2 Débits quantitatifs

Les résultats des débits quantitatifs sont fournis dans le tableau 4.3. L’algorithme par ondes

planes surestime légerement le débit total calculé a partir du premier fantdme incluant des
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Tableau 4.2 Diametre moyen pour chacun des
vaisseaux dans les 3 différentes configurations de
fantdmes. Les valeurs sont données en mm, et
I’écart-type est écrit entre parentheses

Premiere Deuxiéme Troiseme
configuration configuration configuration
Diamewe 51 g6 1 07 | 06 | 07 | 06 | 0.5
théorique (mm)

Ondes 0,61 0,62 | 0,58 | 0,52 | 0,62 | 0,57 | 0,59

planes (0,09) | (0,10) | (0,09) | (0,08) | (0,06) | (0,09) | (0,08)

Ondes 0,92 | 0,93 | 0,94 | 0,86 | 0,95 | 0,86 | 0,79
focalisées (0,29) | (0,31) | (0,16) | (0,27) | (0,12) | (0,15) | (0,16)

1 mm

Figure 4.4 Reconstructions d’images Doppler de puissance a
partir des algorithmes d’imagerie par ondes planes (A) et par
ondes focalisées (B) avec des conditions expérimentales
identiques, incluant la distribution du débit

vaisseaux de 0,7 mm et de 0,6 mm de diametre et un écoulement dans des sens identiques, et les
résultats obtenus dans les images acquises a partir des deux autres configurations sont compris
dans I'intervalle de I’écart-type correspondant, qui est toujours inférieur a 1,40 mL/min. Les

résultats sont plus proches des valeurs théoriques pour la seconde configuration de fantdmes,

contenant deux ,6 mm de diameétre

dont I’écoule C !E 0 L! rs CQ M pndes focalisées, le
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débit calculé est approximativement deux fois plus important que les valeurs attendues pour
les trois différents fantdmes. La valeur minimum de I’ écart-type de 2,35 mL/min est également
plus importante dans ces situations, et peut atteindre 3,71 mL/min. Afin d’obtenir 10 images
pour chaque configuration, un nombre plus important d’images a di étre exclu a cause de
vaisseaux non détectés avec les ondes focalisées, indiquant une plus grande limitation dans le

cas de faibles débits.

Tableau 4.3  Débits moyens calculés a partir de
10 images reconstruites pour chacune des trois
différentes configurations de fantdmes et pour les deux
algorithmes d’imagerie. Les valeurs sont données en
mL/min, et les écarts-types sont écrits entre parentheses

Premicre Deuxieme Troisieme
configuration | configuration | configuration
Débit théorique 5.28 5.28 5.01
Ondes 7,81 5,28 6,37
Débit planes (1,39) (1,32) (1,37)
calculé Ondes 12,96 11,71 10,35
focalisées 3,41) (2,35) (3,71)

4.3.3 Distribution de débits

Une évaluation de la distribution de débits a été réalisée a partir de 1’algorithme d’image-
rie Doppler par ondes planes. Les résultats obtenus a partir des calculs menés sur les images
reconstruites et du volume de BMF mesuré dans les contenants avec le processus détaillé pré-
cédemment sont donnés dans la figure 4.5. Comme le débit total peut €tre Iégerement différent
avec les deux méthodes de calcul (débit calculé dans les images et débit calculé a partir des
masses de BMF recueillies), la distribution relative normalisée a été utilisée pour la comparai-
son. Un écart maximum de 4,4% a été atteinte lors de la premiere expérimentation, ou les quatre

différents débits étaient presque équivalents, et inférieur a 3% pour les deux autres situations.
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Distributions de débits calculées avec
la séquence d'imagerie par ondes planes
100 :
[vaisseau 1
e
= 50-
‘©
[m]
0
C I C I C |
Premiere Deuxieme Troisieme
distribution distribution distribution

Figure 4.5 Distribution de débit calculée a partir des images
reconstruites (I dans la figure) comparée a la distribution calculée
a partir du BMF récolté dans les contenants (C dans la figure),
pour les trois distributions de débits étudiées. Les
expérimentations ont été réalisées avec la séquence d’imagerie par
ondes planes et un fantdbme contenant deux vaisseaux de 0,6 mm
de diametre et deux vaisseaux de 0,7 mm de diametre, avec un
écoulement dans un sens identique. Les résultats sont donnés en
pourcentage

4.3.4 Discussion

L’imagerie ultrasonore est particulicrement adaptée a une application clinique en raison de
la caractérisation en temps réel et la propriété non invasive des ondes ultrasonores émises.
Comme I’état d’un tissu et les événements vasculaires associés sont reliés a la suite d’une bles-
sure, la mesure des débits sanguins peut apporter des informations particulierement utiles lors
de chirurgies. Dans cette étude, un fantdme de vaisseaux sans paroi développé pour I’imagerie
ultrasonore Doppler est utilisé, afin de limiter une potentielle modification du spectre Doppler
causant une surestimation des vitesses calculées (Rickey et al., 1995) et de supprimer les ar-
tefacts en cone provoqués par une mauvaise adaptation d’impédance avec le TMM (Poepping
et al., 2004), deux phénomenes qui ont été reportés lors de I'utilisation de tubes pour guider les
écoulements. A I'inverse d’études précédentes dans la littérature, les fantdmes développés dans
notre étude ont été concus pour contenir plusieurs vaisseaux caractérisés simultanément dans

les images ultrasonores avec un débit précisément controlé a I’aide de valves, permettant un
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acces direct a I'utilisateur pour étudier différentes distributions. Les conditions refletent égale-
ment des cas similaires a des applications sur la moelle épiniere, ol plusieurs arteres et veines
sont simultanément contenues dans les images, dont I’écoulement circule dans des directions
différentes et contribuent au débit. Par ailleurs, les diamétres de vaisseaux inférieurs a 1 mm

ont été rarement appliqués a des fantomes dans la littérature.

Le processus de calcul des débits appliqué dans cette étude était similaire a la technique ultra-
sonore la plus couramment utilisée pour quantifier les débits sanguins. Avec la technique par
ondes planes adaptée ici, les diametres sont seulement 1égerement sous-estimés pour chacun
des fantdomes, et une importante surestimation est observée avec la séquence par ondes foca-
lisées communément présente dans les appareils cliniques. La quantité de données disponible
limitée pour générer le spectre Doppler altere la précision de calcul de la puissance Doppler
avec la séquence par ondes focalisées. Par conséquent, la forme du vaisseau n’est pas bien défi-
nie dans les images reconstruites et peut expliquer les écarts relevés. De plus, le bruit était plus
présent et pouvait étre inclus dans le calcul de la ROI, augmentant le diametre des vaisseaux

dans les images.

Ces résultats sont supportés par une précédente étude menée sur un cerveau de rat (Macé et al.,
2013), ou I’application d’une séquence d’imagerie par ondes planes impliquait une améliora-
tion de la sensibilité par un facteur 5 a 30 avec une moyenne de 15, en comparaison avec la
séquence par ondes focalisées. De plus, dans le cas d’une imagerie de I’artere carotide (Bercoff
et al., 2011) et pour une durée d’acquisition équivalente avec les algorithmes d’imagerie par
ondes focalisées et par ondes planes, la qualité des images était significativement améliorée
par cette derniere séquence, et la variance des résultats était réduite. Notons que 1’application
a la moelle épiniere représente une situation plus restrictive en raison des vitesses d’écoule-
ment élevées, les conclusions obtenues par ces auteurs peuvent donc étre amplifiées dans notre

étude.

Les variations de diametre calculées avec les ondes focalisées causent une surestimation du dé-

bit, car le diametre est porté a la puissance 2 pour le calculer. De plus, pour les deux séquences
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d’imagerie, un diametre plus important peut également étre provoqué par la pression du BMF,
déformant le vaisseau et augmentant sa section. Le débit total est proche des valeurs théoriques
avec les ondes planes, avec seulement une légere surestimation. Cette tendance a également été
observée dans une précédente étude comparant les débits sanguins obtenus a partir d’images
ultrasonores et de données obtenues par angiographie IRM (Oktar et al., 2006). Expérimentale-
ment, la difficulté de délivrer un débit parfaitement continu avec la pompe peut aussi contribuer

a des variabilités mineures dans le débit total.

Actuellement, peu de systemes cliniques proposent un algorithme Doppler par ondes planes,
car cela nécessite une modification importante de la séquence d’imagerie. La quantité de don-
nées générées ainsi que les temps de calcul sont également plus importants, ce qui limite
I’utilisation de tels algorithmes pour une imagerie en temps réel. Par ailleurs, comme 1’angle
d’approche de ’onde émise par le transducteur par rapport au tissu observé est une variable
importante pour une estimation précise des débits sanguins a partir d’une quantification par
imagerie ultrasonore, une connaissance précise de 1’anatomie vasculaire peut étre requise afin
d’interpréter les résultats, en raison de la complexité vasculaire naturelle et de la variabilité
dans I’arrangement des vaisseaux. Malheureusement, il est difficile expérimentalement de dé-
velopper un fantdome pour I’imagerie Doppler ultrasonore avec une géométrie complexe ou
avec plusieurs embranchements en utilisant des vaisseaux de petits diametres. Pour une ap-
plication a la moelle épiniere, une approximation peut consister a considérer une progression
des arteres et des veines spinales dans une direction parallele a la moelle. Si la caractérisation
des arteres centrales est souhaitée, 1’angle formé avec I’ASA differe selon le niveau vertébral
étudié et a été décrit dans la littérature (Herren & Alexander, 1939). Des variations de débits
causées par les cycles cardiaque et respiratoire sont également possibles, mais n’ont pas été
considérés dans cette étude ; cependant, il est possible de s’affranchir de ces variations en ajou-
tant un déclencheur pour les mesures in vivo ou en fixant le support de la sonde aux vertebres

environnantes (Soubeyrand et al., 2012) durant des expérimentations in vivo.
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4.3.5 Conclusion

La quantification de débits sanguins par imagerie ultrasonore peut €tre un puissant atout pour
les chirurgiens, en raison de leur relation avec 1’état du systeme biologique étudié. Cependant,
dans le cas de vaisseaux sanguins de petit diametre, 1’algorithme conventionnel par ondes fo-
calisées peut ne pas étre suffisamment précis pour quantifier la vascularisation associée. Les
fantdmes utilisés dans cette étude ont été développés pour contenir plusieurs vaisseaux dans
une méme image afin de quantifier un écoulement plus représentatif de systemes biologiques
complexes ou le débit est issu de plusieurs arteres et veines. Dans le cas de vaisseaux de petit
diametre, inférieur 2 1 mm, 1’algorithme par ondes planes surestime 1égerement le débit to-
tal, et en comparaison, il est presque doublé avec les calculs menés a partie d’'une séquence
d’imagerie par ondes focalisées conventionnel. Différentes distributions d’écoulement peuvent
étre étudiées a 1’aide de valves incluses dans le dispositif expérimental, et les résultats in-
diquent des écarts inférieurs a 5% dans la quantification de la distribution des débits calculée
a partir des images reconstruites obtenues avec la séquence d’imagerie par ondes planes. Cet
algorithme peut donc mesurer de faibles variations de débits, et est ainsi approprié pour une
utilisation diagnostique basée sur des événements vasculaires. Les fantdmes utilisés dans cette
étude, développés pour représenter une application a la moelle épiniere, peuvent étre adaptés a
d’autres situations requises en ajustant les diametres des vaisseaux, les valeurs de débits et les

parametres d’imagerie.
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décembre 2017.

L’ étude menée dans ce chapitre vise a utiliser 1’algorithme d’imagerie Doppler par ondes planes
pour caractériser la moelle épiniere porcine lors d’expérimentations in vivo. Une blessure sera
ajoutée au protocole afin de visualiser les effets vasculaires a partir des images reconstruites.
Par ailleurs, afin d’améliorer la qualité des images et I’echogénicité du fluide circulant dans les
vaisseaux sanguins, un produit de contraste sera appliqué. Des acquisitions seront également
effectuées a partir de la séquence par ondes focalisées afin de comparer leur efficacité avec la

séquence par ondes planes dans un cas réel.

5.1 Introduction

L’évaluation des blessures a la moelle épiniere est importante car elles sont directement liées
a des pertes neurologiques parfois trés importantes et qui peuvent s’étendre sur de longues du-
rées. La condition vasculaire de la moelle est également affectée lors d’un traumatisme et suit
une chronologie spécifique selon les conditions initiales de la blessure, mais les observations
peuvent différer fortement entre les études de différents auteurs (Martirosyan et al., 2011). Les

variations entre les modeles animaux et le dispositif expérimental contribuent a ces dispari-
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tés. Par ailleurs, d’autres parametres tels que la procédure de laminectomie peuvent avoir des
conséquences sur le débit sanguin (Hitchon et al. (1984), Mautes et al. (2000), Anderson et al.
(1978)).

La sévérité de la blessure et la diminution associée du débit sanguin semblent étre linéairement
reliées (Fried & Goodkin (1971), Fehlings et al. (1989)). Guha et al. (1989) ont constaté chez
le rat une diminution du débit sanguin de 45% dans le cas d’une blessure moyenne, et 70% pour
une blessure sévere, des altérations qui ont également eu lieu dans la moelle contenue dans les
hauteurs vertébrales adjacentes a la position de I’impact. La fonctionnalité de la vascularisa-
tion post-traumatique a la moelle épiniere suit une chronologie spécifique selon les conditions
initiales de la blessure, mais les observations peuvent différer fortement entre les études de
différents auteurs (Martirosyan et al., 2011). Les conséquences vasculaires s’étendent au dela
du site de la blessure, a la fois dans une direction cranio-caudale mais également dans le plan
transverse. Figley ef al. (2014) indiquent que la région affectée par des troubles vasculaires est
confinée dans une faible distance, s’étendant sur 2 mm initialement puis 1 mm apres 14 jours,
lors d’une blessure par compression de la moelle sur des rats. Similairement, sur le méme ani-
mal, Soubeyrand et al. (2012) ont montré que les régions proches de I’épicentre de la blessure
étaient également affectées. Sur des singes, Doyle et al. (1974) ont noté une extension des
dommages vasculaires sur 1 cm sans préférence cranio-caudale, résultats qui sont soutenus par
une étude menée sur des cochons d’Inde ot la 1€sion s’étendait sur la hauteur de 4 vertebres de
chaque coté (Blight, 1991). Sur des rats, Mautes et al. (2000) n’ont également pas noté de pré-
férence cranio-caudale pour la diminution du débit sanguin apres la blessure, qui était confinée
aux segments vertébraux adjacents. Le diametre des vaisseaux est également affecté, Ohashi
et al. (1996) ont constaté une diminution du diametre des ASP pendant les 6 premieres heures
suivant une compression de moelles épinieres de rats par pincement, avec des résultats dépen-
dants de la pression sanguine et de la quantité de CO2, et plus prononcés au niveau caudal. Le
diametre des ASP positionnées a une distance de 7 millimetres dans la direction craniale a la
compression correspondait en moyenne a 52.8% du diametre initial, et augmentait de nouveau

a 82.4% lorsque le dispositif était retiré. Toutes ces observations indiquent que le suivi intra-
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opératoire de la vascularisation de la moelle épiniere permettrait d’évaluer les conséquences
neurologiques associées et de fournir un diagnostic. Par ailleurs, cela pourrait apporter une

visualisation supplémentaire pour les chirurgiens et améliorer le processus opératoire.

La fracture de type "burst" représente la configuration généralement reproduite pour simuler
une blessure a la moelle épiniere en laboratoire. Une rupture de la vertebre est causée par une
force axiale qui provoque une fracture des régions antérieure et central de la colonne entre deux
vertebres adjacentes, et peut étre accompagnée par 1’éjection d’un fragment osseux. Ce dernier
percute ensuite la moelle épiniere et les autres structures environnantes (ligaments, vaisseaux
sanguins) pour provoquer une compression antérieure de la moelle épiniere. Sa reproduction
expérimentale est généralement réalisée au moyen d’une compression par clips ou par bal-
lonnet gonflable, par impacteur motorisé ou par lacher de poids. Cette derniere technique se
base sur I’installation initialement proposée par Allen (1911), qui a permis pour la premiere
fois de précisément quantifier les conditions de blessure, a partir de la masse de I’'impacteur
associée a la hauteur de sa chute. Elle nécessite le retrait des processus épineux ainsi que des
ligaments et des autres structures autour de la moelle, mais permet de simuler 1’interaction de
la moelle épiniere avec un fragment osseux €jecté lors d’une fracture a 1’aide d’une procédure

expérimentale simple a reproduire. De plus, le temps de compression peut étre contrdlé.

Afin de caractériser la vascularisation médullaire durant une chirurgie, I’imagerie par ultrasons
est particuliecrement adaptée de par son aspect portable et sa capacité a fournir des informations
en temps réel. Comme présenté dans les chapitres précédents, 1’algorithme par ondes planes
apporte une amélioration significative de la quantification de différentes variables vasculaires
(diametre des vaisseaux, vitesses et débits sanguins, SNR) lorsqu’il est appliqué aux conditions
de la moelle épiniere. Cependant, les dimensions associées sont généralement tres faibles, en
particulier lorsque les expérimentations sont effectuées sur un modele animal, ce qui se tra-
duit par la nécessité d’utiliser des fréquences d’émission des ondes ultrasonores tres élevées
(Soubeyrand et al., 2014). Afin de contourner partiellement ces limitations, I'utilisation d’un

grand animal tel que le cochon permet de se rapprocher des conditions que 1I’on peut retrouver
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chez ’homme. Par ailleurs, il a été montré que I’organisation des vascularisations porcine et

humaine était tres similaire (Murray et al. (1992), Strauch et al. (2007), Etz et al. (2011b)).

Pour améliorer la visualisation des vaisseaux sanguins de petit diametre au sein des images
ultrasonores, qui est difficile a partir de la gamme de fréquences utilisée par les appareils cli-
niques, un produit de contraste (micro-bulles) peut étre injecté par voie intra-veineuse. Leur
forte différence d’impédance acoustique avec le milieu environnement augmente sensiblement
I’échogénicité des vaisseaux sanguins. La réaction avec le faisceau ultrasonore est fortement
non-linéaire, et des séquences d’émission d’ondes (modulation de phase ou d’amplitude) sont
généralement employés. De tels algorithmes ont été appliqués pour une imagerie vasculaire
de la moelle épiniere du cochon (Huang et al., 2013). L’estimation des vitesses avec 1’ima-
gerie Doppler de couleur n’est plus possible a cause de la non-linéarité de 1’interaction avec
les micro-bulles. Cependant, 1’application de mode Doppler de puissance linéaire est toujours

possible (Errico et al., 2016).

Les vitesses sanguines dans les vaisseaux de la moelle épiniere varient fortement selon I’ins-
tant d’observation dans le cycle cardiaque. Giller & Finn (1989) ont montré que les variations
dans I’ASA chez I’homme pouvaient s’étendre de 4 cm/s a 16 cm/s au niveau C4 etde 11 cm/s
a 16 cm/s au niveau T2. De méme, Hudson er al. (1995) ont mesuré des vitesses de 1,1 cm/s
a 14,3 cm/s dans des arteres intra-médullaires de chiens. Ces observations soulevent la néces-
sit¢ d’une synchronisation de 1’imagerie avec le cycle cardiaque afin d’obtenir des résultats

comparables.

[’imagerie ultrasonore est une modalité particulierement adaptée a des conditions chirurgi-
cales, en raison du caractere portatif de 1’appareillage et des propriétés non-invasives des ondes
transmises au milieu. Les séquences d’imagerie a base d’ondes focalisées, présentes dans les
outils cliniques actuels, présentent cependant des limites pour identifier et caractériser les vais-
seaux de plus petits diametres. Un algorithme a base d’ondes planes a été récemment proposé

pour I’'imagerie Doppler, améliorant la qualité des images (Montaldo et al., 2009), la détec-
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tion des vaisseaux sanguins (Macé€ et al., 2013) et ’homogénéité des signaux Doppler (Bercoff

etal.,2011).

L’objectif de cette étude est d’appliquer 1’algorithme ultrasonore Doppler par ondes planes
sur une moelle épiniere de cochon, et de la comparer avec 1’imagerie par ondes focalisées. Un
produit de contraste sera injecté afin d’augmenter 1’échogénicité des images, et des acquisitions
seront réalisées avant et apres I’introduction d’une blessure par lacher de poids. Les séquences

d’imagerie seront déclenchées a partir d’une position dans le cycle cardiaque.

5.2 Méthodes

5.2.1 Les produits de contraste pour I’imagerie ultrasonore Doppler

Afin d’augmenter le signal généré lors d’une imagerie par ultrasons, des produits de contraste
ont été développés et consistent généralement en des micro-bulles injectées par voie intra-
veineuse. Différents types de micro-bulles et d’enveloppes existent et sont décrites par Paefgen
et al. (2015). Leur petite dimension (inférieure a 8 wm) leur permet de traverser la circulation
pulmonaire ainsi que les capillaires. Les principales séquences d’imagerie sont détaillées par
Liu et al. (2005) et tiennent compte de la réponse fortement non-linéaire lors de la réception
de I’onde ultrasonore, ce qui génere une amplitude de pression importante aux fréquences

harmoniques.

Les propriétés d’interactions non-linéaires des micro-bulles peuvent €tre utilisées par le biais
de modalités telles qu’une modulation de phase, une modulation d’amplitude, ou la combinai-
son de ces deux approches, entre deux ondes successives. Une imagerie Doppler de puissance
linéaire ou non-linéaire est toujours possible, mais 1’évaluation des vitesses sanguines avec les
outils de calcul habituels sont impossibles a cause de la non-linéarité du phénomene d’inter-

action. D’autres méthodes basées sur la courbe de propagation du produit de contraste dans

Clicours.COM

les vaisseaux, e de la courbe cor-
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respondante peuvent étre utilisées pour quantifier les débits sanguins. Ces quantifications ne

correspondent cependant pas a un point temporel précis.

L’avantage des ondes planes associées a 1’utilisation de micro-bulles est principalement reliée
a leur destruction, qui est fortement réduite, d’un facteur 24 pour une destruction de 50 % des
micro-bulles en comparaison avec I’imagerie focalisée classique (Couture et al., 2012). Cela est
di a la moins importante concentration de pressions dans le tissu, a I’inverse du point focal pour
I’imagerie conventionnelle. Enfin, I’intérét de I’imagerie de contraste pour une quantification
Doppler de puissance a ét€ montrée lors d’expérimentations sur un cerveau de rat lors d’une

application aux fréquences fondamentales (Errico et al., 2016).

Dans la présente étude, un algorithme de reconstruction linéaire pour une imagerie Doppler de
puissance a été utilisée suite a I’injection d’un produit de contraste par micro-bulles (Sonovue,

Bracco Imaging, Milan, Italie). La procédure d’injection est décrite dans la section suivante.

5.2.2 Préparation de I’animal

Les acquisitions d’images seront réalisé€es sur 1 cochon Duroc (femelle, age de 2 mois et demi,
30 kg). L’animal est arrivé 3 jours avant les expérimentations afin qu’il puisse s’acclimater et
éviter les réactions dues au stress et au transport. L’animal a été anesthésié avec un mélange de
kétamine (20 mg/kg) et xylazine (2 mg/kg). Il a été intubé. Le maintien de 1’anesthésie s’est
faite avec de I'isoflurane 2% et du NO/O2 a 3/3 L/min. La veine et I’artere fémorale (pour la
pression artérielle) ont été canulées. Par la veine, I’animal a recu en continu un soluté de NaCl
a 0.9% afin de compenser les pertes de sang et de liquide physiologique, de préserver la moelle
épiniere vivante et d’éviter une réaction de stress ou une modification des signes vitaux tels que
la pression artérielle et le rythme cardiaque. Une injection sous-cutanée de 0,01 mg/kg de bu-
prénorphine a été réalisée avant le début de la chirurgie. Par ailleurs, 1,5 mg/kg de bupicavaine

a été appliqué lorsque I’animal était endormi, pour infiltrer le site de la chirurgie.

L’animal a été placé en position ventrale. Une incision postérieure a été réalisée et des pinces

écarteurs ont maintenu une ouverture sur une longueur d’environ 15 cm. Une laminectomie a
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ensuite été effectuée aux niveaux thoraciques T10, T11 et T12 (figure 5.1). Les ligaments ont
soigneusement été retirés afin d’accéder directement a la moelle épiniere. Du gel acoustique
a été appliqué sur la région a observer. Une blessure médullaire a été provoquée par le lacher

d’une masse (environ 30 grammes), guidée par un support fixé a la table d’opération.

Figure 5.1 Approche chirurgicale réalisée sur le cochon
préalablement aux expérimentations. Une laminectomie a été
effectuée entre les niveaux T10 et T12

L’utilisation d’un produit de contraste (Sonovue, Bracco Imaging, Milan, Italie) avait pour
objectif d’amplifier le signal ultrasonore du sang recu par la sonde. Chaque injection a été
immédiatement suivie d’un bolus intraveineux de 5 mL de chlorure de sodium pour injection
(0,9%) p/v servant a irriguer la tubulure et améliorer ainsi le processus d’imagerie. Les injec-
tions ont été réalisées par doses de 2,5 mL. Le débit d’injection recommandé est de 1,2 mL
sur une période de 1 seconde pour I’homme, le débit d’injection choisi ici a été de 2,5 mL sur
une période de 3 secondes. Chez I’homme, des études ont montré que la durée moyenne de
I’effet de contraste utile, pour une dose de 2 mL, variait de 1,7 a 3,1 minutes pour une imagerie
cardiaque. Durant toute la durée de 1’expérimentation, un total de 8 injections de produit de

contraste Sonovue ont eu lieu.
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A I’issue de ces expérimentations in vivo, I’animal a été€ sacrifi€¢ a I’aide d’une injection de 40

mL de KCI saturé par intraveineuse.

5.2.3 Dispositif expérimental

L’organisation du dispositif expérimental utilisé est résumé sur la figure 5.2. La sonde a ultra-
sons L11-4v (Verasonics, Kirkland, USA), utilisée a une fréquence d’émission de 10 MHz, était
placée a la position désirée dans 1’ouverture apportée par la laminectomie, dans un plan trans-
verse a la moelle épiniere, et son maintien était assuré par un support externe. Une épaisseur
de gel acoustique de quelques millimetres séparait le transducteur de la surface de la moelle

épiniere.

Le systeme d’imagerie Verasonics V1 (Verasonics, Kirkland, USA), était reli€ a un électrocar-
diographe afin de synchroniser les acquisitions avec différents instants dans le cycle cardiaque.
Les vitesses sanguines dans les vaisseaux de la moelle épiniere ont été rapportées comme étant
les plus importantes durant la phase de systole (Giller & Finn (1989) , Hudson et al. (1995)).
La synchronisation des acquisitions a donc été réalisée lorsque le pic positif principal du cycle
cardiaque (pic QRS) était atteint. De plus, une seconde position dans le cycle cardiaque a été
observée, en particulier, le début de 1’étape de diastole (figure 5.3). Généralement, un délai
de 300 ms sépare cette derniere position du pic QRS. Le dispositif (Bloom associates Ltd)
émetteur du signal déclencheur lorsque le pic dans le cycle cardiaque a été atteint permettait
également de le retarder d’un délai choisi. Cependant, la tension du signal généré était trop
importante en comparaison avec les limitations du systeme d’imagerie, et a donc €té préalable-
ment réduite a I’aide d’un diviseur de tension. Lorsqu’une image Doppler avait été entierement
acquise, le systtme d’imagerie émettait un autre signal relié a I’électrocardiogramme afin de
visualiser I'intervalle temporel sur lequel avait eu lieu I’acquisition. Ce signal, trop court pour
étre visualisé (1 us), a été allongé par un dispositif a base du composant électronique LM 555

(Texas Instruments, Dallas, Texas, USA)



107

Polygraphe

Figure 5.2 Récapitulatif du dispositif expérimental pour
I’imagerie porcine in vivo de la moelle épiniere

5.2.4 Blessure a la moelle

Dans le cadre d’une fracture de type "burst", quelques études ont évalué la vitesse d’impact du

fragment osseux projeté sur la moelle en se basant sur 1’occlusion du canal central, et indiquent
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Figure 5.3 Positions dans le cycle
cardiaque utilisées pour le déclenchement
des séquences d’imagerie. Le pic R
(position 1) correspond au début de 1’étape
de systole, et la seconde position atteinte
300 ms apres correspond au début de
I’étape de diastole

qu’elle se situe entre 3.7 m/s et 5.2 m/s (Wilcox et al. (2002), Wilcox et al. (2003), Wilcox
et al. (2004), Hall et al. (2006)). Le dispositif expérimental utilisé dans cette étude consistait
en une méthode par lacher de poids (figure 5.4). La masse utilisée se présentait sous la forme
d’une tige cylindrique de 30 g, de longueur 17 cm et de diametre 1 c¢cm, et dont la forme
conique a son extrémité amenait un diametre de 0.5 mm pour la surface plane en contact avec
la moelle épiniere lors de I’'impact. Elle a été guidée par une ouverture cylindrique de quelques
centimetres précédemment a son impact sur le centre (sur un plan transverse) de la moelle
épiniere. Elle a été immédiatement retirée suite a I’impact, et I’'imagerie ultrasonore a débuté
immédiatement apres au niveau du site d’impact, a 1 cm a une position caudale et a2 1 cm a
une position craniale par rapport au site de 1ésion, alternativement. La hauteur de chute de la
masse (18 cm) a été limitée par la longueur du guide installé sur I’impacteur. Ces conditions
expérimentales représentent une vitesse a I’impact d’environ 1,88 m/s qui est inférieure aux
résultats reportés dans la littérature. Cependant, les effets globaux d’une fracture de type burst,

et donc les vitesses d’impact d’un fragment osseux éjecté, peuvent étre tres variables.
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Figure 5.4 Dispositif expérimental permettant de provoquer une
blessure par lacher de poids

5.2.5 Acquisitions

Des acquisitions d’images ultrasonores ont été effectuées régulierement durant tout 1’essai ex-
périmental (avant et apres la blessure par lacher de poids), a partir des algorithmes d’émission
par ondes planes et par ondes focalisées. Préalablement a la blessure médullaire, les acqui-
sitions ont été réalisées au niveau de la future position de la blessure. Quelques images ont
été acquises apres la laminectomie, préalablement a toute manipulation. Quatre injections de
produits de contraste ont ensuite été réalisées, suivies pour chacune d’acquisitions d’images a
partir de 10 secondes apres I'injection (afin de s’assurer de la propagation du produit) jusqu’a
environ 15 minutes apres 1’injection. Afin de limiter les délais associés a un changement d’al-
gorithme durant les expérimentations et de maximiser le nombre d’images acquises durant le
temps effectif du produit de contraste, deux acquisitions successives ont été réalisées avec la
méme séquence d’imagerie avant d’alterner avec la seconde. Les acquisitions ont été ensuite

alternées deux a deux selon ce schéma. Le transducteur a ét¢ maintenu a une position fixe lors



110

des mesures réalisées a partir des quatre injections de produit de contraste. Un délai de quatre
secondes a été ajouté entre deux séries d’émission d’ondes pour obtenir une image Doppler,
afin de permettre au produit de contraste de se propager de nouveau dans la région insonifiée
apres la destruction des micro-bulles. Apres ce délai de quatre seconde, la série d’émission sui-

vante a débuté des la réception du signal traduisant la position requise dans le cycle cardiaque.

La blessure médullaire a ensuite été réalisée et quatre injections de produit de contraste au total
ont été administrées derechef. Les acquisitions ont été réalisées a partir de 1’algorithme par
ondes planes jusqu’a un délai d’environ 15 minutes apres I’administration des micro-bulles.
Le transducteur a été placé successivement au niveau du site d’impact, a 1 cm a une position
caudale et a 1 cm a une position craniale par rapport au site de lésion. Ces trois positions se sont
succédées pendant le délai d’imagerie de 15 minutes. Ces modifications ont été réalisées par
une translation du support soutenant le transducteur, I’angle formé entre la sonde a ultrasons et

la moelle épiniere a donc été conservé lors de I’ensemble des mesures réalisées.

Les parametres d’acquisition utilisés avec les algorithmes d’imagerie par ondes planes et par
ondes focalisées sont identiques a ceux qui ont été appliqués lors des expérimentations effec-
tuées lors des chapitres précédents (tableau 3.3). Similairement, des contraintes expérimentales
ont limité les acquisitions d’images sur les 64 éléments centraux de la sonde, ce qui correspond

a une ouverture de 19 mm.

5.3 Résultats

Afin de mieux identifier les signaux Doppler visualisés dans les images reconstruites, la figure
5.5 présente un schéma récapitulatif de I’anatomie vasculaire de la moelle épiniere dans un
plan transverse. Similairement aux images reconstruites présentées, 1’axe X correspond a I’axe
décrit par les éléments du transducteur, et I’axe Z correspond a 1’axe de la profondeur. Dans
I’ensemble des images reconstruites présentées ici, la couleur bleue indique une puissance
spectrale située dans la section négative du spectre en fréquence du signal et par conséquent

I’écoulement correspondant s’éloigne du transducteur, ce qui représente une circulation dans
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le sens caudal pour les conditions expérimentales appliquées ici. A I’inverse, une coloration
jaune, orange ou rouge indiquera un écoulement dans le sens cranial. Le seuil de détection du
signal Doppler a été choisi comme un compromis entre une maximisation de la visualisation de
I’écoulement et la réduction du bruit. L’association des signaux Doppler détectés aux vaisseaux
sanguins de la moelle épiniere a été réalisée a partir de leur position théorique dans les images

reconstruites, conformément aux informations répertoriées dans la littérature.

Préalablement a I’injection du produit de contraste les images Doppler de puissance acquises
indiquent que les veines lombaires peuvent étre visualisées a I’aide de 1’algorithme par ondes
planes, mais pas a I’aide de celui par ondes focalisées (figure 5.6). Suite a I’'injection de micro-
bulles, I’identification des veines lombaires avec la séquence par ondes focalisées est possible,
mais le bruit dans I’image est plus important en comparaison des images équivalentes acquises
a I’aide de I’algorithme par ondes planes, au sein desquelles des vaisseaux supplémentaires tels
que les arteres et les veines spinales ou la veine centrale intra-médullaire (figure 5.7) pouvaient
étre visualisés. Aucune corrélation particuliere entre la détection des vaisseaux sanguins avec

I’instant des acquisitions dans le cycle cardiaque n’a été observée.

Des images acquises a partir de 1’algorithme par ondes planes apres 1’application d’une bles-
sure médullaire sont présentées sur la figure 5.8. Sur le site d’impact (figure 5.8 A), apres
I’injection de produit de contraste, les veines lombaires étaient visibles, mais pas de vaisseaux
péri-médullaires ou intra-médullaires. A I'inverse, a une position distante de 1 cm environ au
site d’impact dans la direction craniale (figure 5.8 B), des artéres et des veines spinales ainsi
que des vaisseaux intra-médullaires pouvaient étre détectés. Aucune caractérisation n’a été pos-
sible dans une direction caudale au site d’impact car aucune structure n’était identifiable sur
les images reconstruites, probablement a cause d’une structure osseuse conservée apres 1’ étape
de laminectomie. Par conséquent, les images obtenues étaient similaires a I’image reconstruite

de la figure 5.6 A.

Pour les deux séquences d’imagerie, la détection de structures vasculaires supplémentaires

était observée dans les images acquises dans les 3 premieres minutes suivant 1’injection du
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Figure 5.5 Schéma récapitulatif des principaux vaisseaux
sanguins proches ou a I’intérieur de la moelle épiniere. 1 : veine
lombaire, 2 : veine centrale, 3 : ASP, 4 : ASA et veine spinale
antérieure, 5 : veine spinale postérieure, 6 : veines
radiculo-médullaires. Image adaptée de Hassan (2013)

Figure 5.6 Images reconstruites a partir des séquences par ondes
focalisées (A) et par ondes planes (B), préalablement a 1’injection
de produit de contraste. 1 : veine lombaire

produit de contraste. Par ailleurs, a I’'issue des expérimentations, une section de moelle épiniere
d’environ 5 cm, a une position craniale adjacente au site de la blessure, a été extraite afin de

visualiser, si possible, les vaisseaux sanguins (figure 5.9).



Figure 5.7 Images reconstruites a partir des séquences par ondes
focalisées (A) et par ondes planes (B), acquises peu apres
I’injection de produit de contraste. Pour I’image obtenue a partir
des émissions par ondes focalisées, le seuil de détection Doppler a
da étre réduit afin de visualiser le signal central (2), ce qui
implique une présence plus importante de bruit. 1 : veine
lombaire, 2 : veine centrale, 3 : ASP, 4 : ASA

Figure 5.8 Images reconstruites a partir de la séquence par
ondes planes, suite a I’introduction d’une blessure médullaire, sur
le site de la 1ésion (A) et a 1 cm dans une direction craniale (B),
acquises peu apres 1’injection de produit de contraste. 1 : veine
lombaire, 2 : veine centrale, 3 : ASP, 4 : ASA et veine spinale
antérieure, 5 : veine spinale postérieure, 6 : veines
radiculo-médullaires. D’autres vaisseaux intra-médullaires sont
visibles au sein de I'image B

113
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Figure 5.9 Spécimen de moelle épiniere extrait a une position
craniale adjacente au site de la blessure

5.4 Discussion

L’étude réalisée dans ce chapitre visaient a adapter 1’algorithme d’imagerie Doppler ultraso-
nore par ondes planes a la moelle épiniere et de le comparer avec la séquence conventionnelle
utilisée par les appareils cliniques. Leur application a été réalisée sur un porc, avant et apres
injection d’un produit de contraste, avec une imagerie synchronisée avec deux phases dans le
cycle cardiaque afin de permettre une comparaison des résultats acquis dans des conditions
équivalentes. Les effets d’une contusion par lacher de poids ont pu étre déterminés. Les résul-
tats indiquent une amélioration générale de la qualité des images avec la séquence par ondes
planes, ainsi qu'un plus grand nombre de vaisseaux sanguins détectés. A la suite d’une bles-

sure, seules les veines lombaires sont discernables sur les images sur le site d’impact.

Les principales structures vasculaires visibles dans les images appartiennent par hypothese
au réseau veineux, et peut s’expliquer par I’injection intra-veineuse du produit de contraste,
qui pourrait se détériorer dans la circulation sanguine avant d’atteindre les arteres d’inté-
rét, diminuant ainsi leur détection. La visualisation des veines est toutefois intéressante, car
I’importance du réseau veineux est fréquemment soulignée par les auteurs (Suh & Alexander

(1939), Gillilan (1970), Palleske et al. (1970), Jellinger (1972)). En particulier, une occlusion
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des veines postéro-latérales semble €tre la source de complications médullaires conséquentes
provoquant une démyélinisation et une nécrose de la partie antérieure de la moelle (Jellinger,

1972).

Les résultats obtenus n’avaient pas de dépendance avec les phases étudiées dans le cycle car-
diaque. Cela peut indiquer une faible variation des parametres vasculaires tels que le diametre
des vaisseaux avec la pulsation cardiaque. De plus, lors d’une imagerie Doppler de puissance,
la position du pic de fréquence Doppler, directement reliée a la vitesse de circulation sanguine,
n’a pas d’importance sur le calcul de la puissance du signal Doppler, les modifications repor-
tées dans la littérature a ce sujet (Giller & Finn (1989) Hudson et al. (1995)) n’ont donc pas

d’influence sur les reconstructions d’images réalisées lors de ces expérimentations.

Les images reconstruites a 1’aides de I’imagerie Doppler par ondes focalisées donnaient lieu
a une détection moins fréquente des vaisseaux sanguins médullaires et a une diminution de la
qualité des signaux Doppler. La source de ces différences est probablement la quantité de don-
nées de I’ordre de 13 fois inférieure pour obtenir le spectre de fréquences en comparaison avec
I’algorithme Doppler par ondes planes, ce qui limite la résolution fréquentielle du signal Dop-
pler et influe sur le calcul de la puissance du signal. La quantité d’énergie plus faible transmise
au milieu observé lors de I’imagerie par les ondes focalisées peut par ailleurs expliquer des
limitations de visualisation, tel que mis en évidence pour les veines lombaires préalablement a
I’injection de produit de contraste. Ces observations sont confortées par Bercoff er al. (2011)
qui ont mis en évidence une qualité d’image significativement supérieure et une variance forte-
ment réduite a ’aide de la séquence par ondes planes pour un délai d’émission équivalent. De
plus, Macé et al. (2013) ont également constaté une sensibilité de 5 a 30 fois supérieure lors
de I’application de I’'imagerie Doppler par ondes planes sur un cerveau de rat. Par ailleurs, la
visualisation parfois surdimensionnée de certains vaisseaux tels que les veines lombaires est
causée par I’artefact de "blooming" qui présente les vaisseaux dans les images plus larges qu’ils
ne le sont en réalité (Oktar et al., 2006). Ce dernier est causé par 1’augmentation importante
de I’amplitude du signal Doppler par le produit de contraste et peut tre réduit en augmentant

le seuil de rejet du signal Doppler, ce qui provoquerait cependant une diminution du nombre
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de vaisseaux visibles dans les images. Lors d’expérimentations porcines in vivo, Huang et al.
(2013) ont pu visualiser des arteres centrales de la moelle épiniere en complément des arteres
spinales et des veines lombaires suite a I’injection d’un produit de contraste. Les différences
de visualisation avec les résultats présentés dans ce chapitre peuvent s’expliquer par le mode
d’imagerie utilisé, qui était dans leur étude une imagerie Doppler de couleur a base d’un algo-

rithme non-linéaire.

Le sens de I’écoulement dans les veines et arteres visualisées n’est pas défini clairement dans
la littérature. Cela est principalement di au faible nombre d’études a ce sujet, en particulier
pour les vaisseaux de petit diametre, ainsi qu’a la présence de points morts que 1’on retrouve a
différentes positions du réseau vasculaire médullaire. Du c6té antérieur, un point mort autour
de la position T12, qui correspond a la position étudiée dans ce chapitre, a ét€ mentionné par
quelques auteurs (Bolton (1939), Fazio & Agnoli (1970)). Le sens de circulation réel est donc
incertain et ne permet pas de comparaison avec les résultats expérimentaux. En revanche, le
sens cranial de I’écoulement au sein des ASP (Martirosyan et al., 2011) conforte les résultats
obtenus lors de 1’étude. De méme, des similitudes sont observées avec le sens de I’écoulement
sanguin dans les veines lombaires qui est caudal, bien qu’il puisse s’inverser dans des situations
spécifiques de compression ou d’occlusion de la veine iliaque commune ipsilatérale (Morita

et al., 2007).

A la suite de la contusion, la visualisation sur le site d’impact des veines lombaires unique-
ment peut s’expliquer par la présence d’une hémorragie provoquée par la destruction des vais-
seaux sanguins autour du site de blessure. A 1 cm dans une direction craniale au site d’impact,
des signaux Doppler pouvaient étre identifiés, indiquant un confinement de 1’hémorragie post-
traumatique dans les premiers millimetres avoisinant le site de blessure. Ces observations sont
en accord avec de nombreuses études répertoriées dans la littérature (Soubeyrand et al. (2012),

Soubeyrand et al. (2014)).

La principale limitation de I’étude présentée dans ce chapitre est liée a I’impossibilité de quan-

tifier les vitesses sanguines dans les images Doppler a cause des contraintes imposées par le
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mode Doppler de puissance, ainsi que par les interactions non-linéaires entre les ultrasons
et les micro-bulles qui faussent le calcul des vitesses par une équation d’auto-corrélation. De
méme, I’artefact de blooming mentionné précédemment rend impossible une quantification des
diametres des vaisseaux sanguins. Dans cette situation, I’estimation des débits sanguins est in-
accessible. Par ailleurs, la visualisation des vaisseaux sanguins dans les images a pu €tre limitée
par le faible diametre des vaisseaux présents dans la section de moelle épiniere caractérisée. En
association avec le signal de plus faible amplitude originaire des hématies en comparaison avec
celui qui est originaire des micro-bulles, cela se traduit, préalablement a I’injection du produit
de contraste ainsi qu’a la suite de sa dissipation par la respiration de 1’animal, par une visua-
lisation dans les images reconstruites des veines lombaires uniquement. Le spécimen extrait
post-mortem (figure 5.9) pourrait indiquer que, en raison du diametre particulierement petit de
I’ ASA visualisé, la région d’intérét se situait au dessus de I’embranchement de I’ASA avec
I’artere radiculo-médullaire d’ Adamkiewicz. Le diametre de I’ASA devrait étre significative-
ment plus important dans une direction caudale a cette jonction (tableau 1.2). Une limitation
dans la visualisation des vaisseaux intramédullaires peut €tre causée par le blocage des micro-
bulles lors de leur passage dans les capillaires, car 10% d’entre elles (Bracco Imaging, 2004)
sont d’un diametre supérieur a celui des vaisseaux capillaires (6 pm) rapporté dans la litté-
rature (Suh & Alexander, 1939). De plus, bien qu'un délai de 4 secondes ait ét€ ajouté entre
deux séquences lors de I’imagerie, la quantité importante d’ondes nécessaire pour produire une
image Doppler (1600 émissions) peut contribuer a la destruction rapide des micro-bulles, ce
qui explique la faible durée sur laquelle les vaisseaux étaient visibles dans les images acquises
lors de cette étude. Par ailleurs, en raison de contraintes expérimentales, I’imagerie en mode B
a du étre effectuée séparément de I’imagerie Doppler, ce qui peut entrainer un mauvais recalage

entre les deux modes.

5.5 Conclusion

Les expérimentations réalisées dans cette étude indiquent une augmentation de la qualité des

images Doppler et une amélioration du nombre de vaisseaux détectés lorsque 1’algorithme
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d’imagerie Doppler par ondes planes est utilisé en comparaison de la séquence d’imagerie par
ondes focalisées conventionnelle, ce qui est en accord avec les résultats obtenus dans les cha-
pitres précédents. Des veines et des arteres péri-médullaires et intra-médullaires peuvent étre
détectées quelques minutes apres 1’injection du produit de contraste, en complément des veines
lombaires. A la suite d’une contusion, I’hémorragie post-traumatique empéche la détection de
vaisseaux sanguins sur le site d’impact. Ils sont cependant visibles a 1 cm dans une direction
craniale. Les résultats obtenus lors de cette étude indiquent que 1I’imagerie Doppler par ondes
planes permet de visualiser la vascularisation médullaire suite a 1’injection d’un produit de
contraste, ce qui pourrait tre un important atout pour les chirurgiens afin de déterminer 1’état

de la moelle épiniere lors d’une chirurgie et ainsi contribuer a I’élaboration d’un diagnostic.



CHAPITRE 6

DISCUSSION GENERALE

6.1 Contexte du projet

Ce projet de recherche vise a proposer une méthode de caractérisation de blessures médullaires
dans un cadre chirurgical. Une revue de littérature indique que les conséquences vasculaires
d’une 1ésion sont importantes et peuvent étre reliées aux conditions du traumatisme. Dans ce
contexte, I’imagerie ultrasonore parait particulierement adaptée puisqu’elle est non-invasive,
peu cofliteuse et portative. Une imagerie vasculaire peut en outre étre obtenue a I’aide du mode
Doppler. Des études récentes ont mis au point un algorithme d’imagerie Doppler par ondes
planes qui permet d’améliorer significativement la qualité des images et par conséquent, les
conclusions que 1’on peut en obtenir. Cette séquence n’a cependant jamais été appliquée dans
un milieu représentatif de la moelle épiniere avec ses conditions et ses limitations spécifiques.
L originalité et la contribution générale de cette étude reposent sur 1’adaptation de cette sé-
quence d’imagerie pour une application a la vascularisation médullaire, pour en quantifier I’ef-
ficacité en comparaison avec la séquence focalisée présente au sein des appareils cliniques
actuels. Les conditions sont en effet tres différentes, de par I’anatomie des vaisseaux sanguins,
des vitesses sanguines ou des contraintes d’accessibilité a 1’organe étudié, aux applications
actuellement reportées. Par ailleurs, le développement de fantdmes spécifiques, incluant des
vaisseaux sans paroi de petit diametre, est proposé pour une quantification des parametres as-

sociés aux €écoulements.

La démarche expérimentale présentée dans ce rapport s’est initiée par la détermination des
parametres des deux algorithmes d’imagerie en accord avec les propriétés de la vascularisation
médullaire répertoriées dans la littérature. Les mesures effectuées dans le chapitre 3 ont ensuite
permis de déterminer la capacité des deux séquences d’imagerie ultrasonore a quantifier des
variables liées a des écoulements simulés tels que le SNR, le diametre des vaisseaux et la

vitesse moyenne de I’écoulement déterminés dans les images reconstruites. La combinaison de
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ces deux derniers parametres a permis, au sein du chapitre 4, d’évaluer la précision obtenue
pour le calcul du débit d’écoulements simulés dans différentes configurations, disponibles a
partir du développement de fantdmes spécifiques. Enfin, le chapitre 5 applique ces mémes
algorithmes a une moelle €piniere de large animal in vivo, afin de déterminer la faisabilité et
I’apport de I’imagerie dans une situation réelle. Pour cela, le modele porcin a été choisi en
raison des importantes similitudes entre son anatomie vasculaire et celle de I’homme, ainsi
que pour les dimensions mises en jeu, moins limitatives pour 1’application de 1’imagerie en

comparaison avec un petit animal tel que le rat.

6.2 Retour sur les objectifs

Plusieurs objectifs ont été posés suite a I’estimation des besoins cliniques en prenant en compte
les travaux existants dans la littérature. Les études réalisées au cours de ce projet visaient a
proposer des éléments de réponse par des méthodes expérimentales répondant aux conditions

recherchées.

e Conception de fantdbmes pour I’imagerie ultrasonore Doppler
La conception des fantomes représentatifs de la moelle épiniere a été réalisée en s’assurant
de la correspondance des propriétés des écoulements ainsi que pour limiter les complica-
tions associées a I’application d’une imagerie ultrasonore Doppler. Pour cela, la fabrication
de fantdmes contenant un vaisseau sans paroi €tait nécessaire pour s’ affranchir des artefacts
reportés dans la littérature associés a I’utilisation d’un tube. Par ailleurs, les diametres infé-
rieurs a 1 mm ont été choisis pour correspondre aux valeurs réelles des arteres médullaires
chez ’homme et ont pu étre reproduits a 1’aide de fils de diametre controlés, guidés par les
deux extrémités et formant un moule pour créer le vaisseau. Des fantdmes contenant des
vaisseaux de diametre inférieur a 0.25 mm n’ont cependant pas pu €tre réalisés en raison de
difficultés expérimentales telles que des fractures du TMM causant des fuites de 1’écoule-
ment souhaité. Un débit fixe de BMF a pu y étre appliqué par I’intermédiaire d’une pompe
connectée directement a 1’un des guides, et en association avec la connaissance du diametre

de I’écoulement, les vitesses moyennes théoriques ont pu €tre choisies. De possibles oscil-
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lations autour de la vitesse de consigne causées par la technologie a rouleaux motorisés
pourraient étre réduites par 1’utilisation d’une pompe dont la génération d’un débit serait
basée sur une méthode alternative. De plus, une anatomie vasculaire plus complexe a pu
étre représentée en incluant jusqu’a quatre écoulements dans un fantéme, dans des sens
similaires ou opposés, et controlés individuellement par des valves. Ces configurations per-
mettent de s’approcher plus fidelement aux conditions médullaires ou plusieurs vaisseaux
peuvent €tre contenus dans une méme image et leur écoulement peut circuler dans des sens

Opposés.

Quantification de I’imagerie

Cet objectif était principalement dédié a la comparaison de la quantification d’écoulements
a partir des séquences d’imagerie par ondes planes et par ondes focalisées. Dans une situa-
tion représentative de la vascularisation médullaire, 1’algorithme par ondes planes présente
une amélioration du SNR de 13 dB jusqu’a 18 dB en comparaison avec 1’algorithme fo-
calisé conventionnel. Cette amélioration attendue pour une application a des conditions
vasculaires médullaires s’accorde avec les observations proposées dans la littérature pour
d’autres applications. Les diametres et les vitesses des écoulements sont également plus
précisément estimés. En conséquence, 1’association de ces deux parametres conduit a une
quantification des débits beaucoup plus exacte que dans le cas de I’'imagerie focalisée, ou
les valeurs calculées pouvaient étre le double des valeurs réelles. L’ écart maximum recher-
ché de 20% a été respecté lors de la quantification des diametres des vaisseaux a 1’aide
de I’algorithme par ondes planes (maximum de 10.9% pour un diametre de 0.55 mm), a
I’exception des diametres inférieurs ou égaux a 0.35 mm, ou la résolution spatiale dans les
images reconstruites est proche de ces valeurs pour les conditions expérimentales appli-
quées. La marge d’erreur souhaitée est généralement respectée pour la quantification des
vitesses. Des écarts plus importants peuvent cependant tre observés lors du calcul des
débits. Ces résultats peuvent étre expliqués par la forte dépendance du débit avec le dia-
metre calculé du vaisseau, dont une faible variation peut causer un écart important du débit

calculé. Par ailleurs, une détermination précise du diametre du vaisseau est plus difficile
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pour des faibles valeurs, telles que celles associées a la vascularisation médullaire. Pour les
trois parametres quantifiés (diametres, vitesses moyennes et débits), la valeur expérimen-
tale théorique est toutefois généralement comprise dans I’écart-type des séries de mesures.
Par ailleurs, les résultats obtenus indiquent que la séquence d’imagerie Doppler par ondes
planes peut caractériser une distribution des débits dans quatre écoulements avec un écart
maximum de 4,4%. L’ensemble de ces observations sont confirmées par des études me-
nées sur une artere carotidienne (Bercoff ef al., 2011) et sur un cerveau de rat (Macé et al.,
2013). Les différences entre les deux algorithmes sont dues a la différence dans la quantité
de données Doppler disponibles pour reconstruire une image, pres de 13 fois inférieure pour
la séquence par ondes focalisées pour une durée d’imagerie identique. En conséquence, la
résolution fréquentielle est réduite et les estimations basées sur la fréquence Doppler s’en

trouvent altérées.

Application in vivo

Une estimation plus réaliste de I’imagerie Doppler a été effectuée a partir d’expérimenta-
tions in vivo, apres une laminectomie postérieure sur un modele porcin et a la suite d’une
synchronisation avec le rythme cardiaque de I’animal. Cette expérimentation a permis d’ob-
server I’amélioration de la détection des vaisseaux sanguins dans les images associées a
I’injection d’un produit de contraste. Similairement aux résultats obtenus a partir des fan-
tomes dans les chapitres 3 et 4, la détection des écoulements par I’intermédiaire de la sé-
quence Doppler par ondes focalisées était limitée. Avec 1’utilisation de 1’algorithme par
ondes planes, la visualisation des veines et des arteres péri-médullaires et intra-médullaires
était possible. Dans tous les cas, le sens de circulation des écoulements détectés dans les
images reconstruites s’accordait avec les observations rapportées dans la littérature. Par
ailleurs, les images reconstruites ont permis d’observer une absence de signal Doppler au
niveau du site d’impact a la suite d’un traumatisme provoqué par lacher de poids, alors que
des vaisseaux €taient visibles sur les images acquises a 1 cm dans une direction craniale de
la blessure. Il est cependant possible que la vascularisation médullaire ait été partiellement

détruite a ces positions d’observation par une propagation de la blessure, malgré le diametre
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de 0.5 mm de I’'impacteur en contact avec la moelle épiniere lors de la blessure. Sans pro-
duit de contraste, seules les veines lombaires étaient visibles. La nécessité de 1’application
de micro-bulles et les différences de visualisation des vaisseaux sanguins en comparaison
avec les vaisseaux simulés de diametres équivalents dans les chapitres 3 et 4 peuvent étre
causées par une échogénicité du BMF plus importante que le sang. Le remplacement de
BMF par du sang lors d’une application dans les fantdmes, pour une configuration plus
réaliste des conditions in vivo, provoquerait toutefois des fractures du vaisseau artificiel
en raison d’une viscosité beaucoup plus importante. Par ailleurs, les veines et arteres intra-
médullaires aux positions d’observation dans le chapitre 5 ont pu étre de diametre plus petit
que ce qui a été simulé au sein des fantomes, de par la position vertébrale située au des-
sus de I’embranchement de I’ ASA avec I’artere radiculo-médullaire d’ Adamkiewicz. Une
atténuation plus importante du signal par rapport a celle du TMM a également pu étre cau-
sée par les structures anatomiques rencontrées par les ondes ultrasonores avant d’atteindre
les vaisseaux sanguins. Dans I’ensemble, ces résultats in vivo indiquent que, a ’aide du
produit de contraste, il est possible d’observer la vascularisation médullaire sur des images
Doppler a I’aide de I’algorithme d’imagerie par ondes planes, a I’inverse de 1’algorithme

focalisé.

6.3 Limitations de I’étude

La moelle épiniere est une structure occupant un faible volume dans le corps, et s’étend sur une
longueur importante. En conséquence, les dimensions associées a I’anatomie vasculaire sont
particulierement restreintes et peuvent donc limiter la capacité d’'une modalité d’imagerie a ca-
ractériser des structures d’intérét. Cette contrainte est particulierement significative lorsqu’un
modele animal est utilisé pour les expérimentations. Pour les algorithmes et les fréquences des
ondes utilisés dans ce projet, la résolution axiale est d’environ 0,17 mm et représente 1’écart

minimum nécessaire entre deux structures afin de pouvoir les discerner. Certains vaisseaux

intra-médullair t il est donc impos-
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également a la conception de fantdmes qui est plus difficile pour des diametres inférieurs a
0,25 mm qui ont été utilisés dans ce travail de recherche. Les vaisseaux sans paroi peuvent
par ailleurs se boucher préalablement aux acquisitions d’images. L’utilisation d’un fantdme a
base d’une moelle ex vivo pourrait permettre d’obtenir des résultats plus représentatifs d’une
situation réelle (Dabrowski et al., 2001), cependant des essais expérimentaux ont souligné I’im-
portante difficulté pour faire circuler un fluide dans les vaisseaux de petits diametre associés.
Lutilisation de sang pour remplacer le BMF permettrait de se rapprocher des conditions in
vivo, en particulier pour ce qui est de son échogénicité, et donc une comparaison simplifiée des
résultats obtenus dans les chapitres 3 et 4 avec ceux qui ont été mis en évidence sur une moelle
épiniere porcine dans le chapitre 5. Les autres technologies de fantdmes (corde en mouvement,
cylindre rotatif...) ont une configuration qui n’est pas représentative d’un vaisseau sanguin,
bien qu’ils présentent d’autres avantages spécifiques. Afin d’améliorer les fantdmes proposés
dans ce projet de recherche, I’utilisation d’'un TMM plus rigide et moins enclin a se fracturer et
de propriétés acoustiques toujours similaires a celles des tissus mous, pourrait étre utilisé. Par
ailleurs, bien que les tubes guidant les écoulements soient la source de plusieurs artefacts ré-
pertoriés dans la littérature, leur utilisation pourrait s’avérer nécessaire si un vaisseau artificiel

de tres petit diametre devait étre inclus dans un fantome.

En ce qui concerne 1’imagerie par ultrasons, le systeme utilisé dans les expérimentations lors
de ce travail de recherche limitait la réception des ondes et donc la largeur des reconstructions
d’images aux 64 éléments centraux de la sonde, ce qui représente une longueur d’environ 2
cm. Bien que cela soit suffisant pour contenir une moelle épiniere humaine dans les images, un
défaut de positionnement peut empécher la visualisation de certaines structures. Par ailleurs,
bien que les résultats présentés montrent une amélioration importante de la qualité des images
et de la quantification de parametres associés a la vascularisation médullaire, son utilisation au
sein des appareils cliniques actuels est impossible car elle nécessite de modifier I’algorithme
d’émission et de réception des ondes ultrasonores, ce qui n’est généralement pas accessible
R P PP A
pour I'utilisateur. De plus, la quantité importante de données générées empéche actuellement

son application pour une visualisation en temps réel.
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Afin de distinguer les vaisseaux sanguins péri-médullaires et intra-médullaires au moyen de
I’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes appliquée a la moelle épiniere, les résultats
obtenus dans cette these indiquent qu’une injection de produit de contraste est requise pour
une application sur un modele porcin. Cela est probablement causé par des diametres de vais-
seaux trop petits pour €tre caractérisés avec les parametres d’imagerie appliqués sur la moelle
épiniere in vivo, a la position vertébrale étudiée située au dessus de la jonction entre I’ ASA et
I’artere d’ Adamkiewicz. L’utilisation d’un produit de contraste peut apporter des contraintes
opératoires supplémentaires et provoquer un artefact de "blooming" dans les images qui, en
association avec la variabilité de 1’anatomie vasculaire entre les individus, rend parfois 1’in-
terprétation des images obtenues difficiles. La propagation de 1’agent de contraste dans les
capillaires est parfois impossible en raison de leur petit diametre. Une autre limitation provient
du délai effectif du produit de contraste, de I’ordre de 5 minutes pour les doses recommandées.
Enfin, notons que les séquences d’imagerie utilisées au cours de ce projet sont associées a des
émissions d’ondes qui s’étendent sur 104 ms. Malgré une synchronisation possible avec une
phase dans le cycle cardiaque, ce délai peut étre suffisamment long pour que 1’hypothese selon
laquelle les vitesses sanguines sont constantes durant cette période ne soit pas parfaitement
vérifiée et bien que les vitesses quantitatives n’affectent pas I’imagerie ultrasonore Doppler
de puissance, cela peut conduire a une mauvaise interprétation des images dans certains cas,
comme des inversions du sens de circulation sanguine. Le délai peut cependant étre réduit en

limitant le nombre d’émissions pour obtenir une image Doppler.

En comparaison avec 1I’étude initiale présentée dans la littérature (Macé et al., 2013), I’appli-
cation de la séquence d’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes dans un contexte de
vascularisation médullaire possede des contraintes différentes qui expliquent la différence de
détection des vaisseaux sanguins. Dans cette étude, I’imagerie a été réalisée a 1’aide d’ondes
ultrasonore de fréquence centrale de 8.31 MHz, plus faible que les 15 MHz appliqués a I’ima-
gerie vasculaire d’un cerveau de rat, pour des diametres de vaisseaux équivalents. Ce parametre
implique une augmentation de la résolution spatiale axiale théorique a une valeur de 0,17 mm

De plus, la vitesse moyenne des écoulements reportée dans la littérature est plus importante
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(environ 10 cm/s pour la moelle épiniere contre 2.5 cm/s pour le cerveau de rat). Cela implique
que le nombre d’émissions d’ondes maximum qu’il est possible d’utiliser pour reconstruire une
image est réduit, en raison du phénomene de repliement spectral. Pour les ondes planes et pour
I’application a la moelle épiniere, le nombre d’ondes planes maximum appliqué a la séquence
d’imagerie était de 5, contre 16 pour 1’application initiale (Macé et al., 2013). Parallelement,
le nombre de blocs pour I’imagerie focalisée doit étre augmenté (13 contre 8, respectivement).
Cela a un impact direct sur la qualité des images Doppler reconstruites. Les contraintes expé-
rimentales différentes, en particulier 1’espace disponible pour le placement de la sonde ultra-
sonore et donc la limitation de 1’angle d’approche, ont pu contraindre le signal Doppler a se
situer dans des basses fréquences provoquant une suppression partielle ou totale du signal par
le filtre de paroi. Le développement d’un filtre de paroi spécifique a une application vasculaire

médullaire pourrait limiter ce phénomene.

Les résultats de ce projet de recherche ont indiqué la nécessité d’un produit de contraste pour
discerner les vaisseaux péri-médullaires et intra-médullaires. Une étude similaire effectuée sur
une moelle épiniere de cochon a I’aide d’une séquence par ondes focalisées a permis de dis-
tinguer des arteres centrales (Huang et al., 2013). Cependant, celle-ci s’était basée sur un algo-
rithme d’émission et de reconstruction non-linéaire, ce qui a permis d’optimiser la visualisation
des vaisseaux sanguins en exploitant les propriétés acoustiques spécifiques des micro-bulles.
Les expérimentations reportées dans le chapitre 5 n’ont cependant pas pu utiliser une telle
procédure en raison de contraintes liées a 1’outil d’imagerie utilisé. Similairement, Soubey-
rand et al. (2012) ont mené une étude sur une moelle épiniere de rat. Cependant, la fréquence
des ondes, d’une valeur de 13 MHz, est supérieure, et la modalité de détermination du débit
sanguin se base sur la courbe de dissipation du produit de contraste. En conséquence, la quan-
tification nécessite plusieurs minutes. Elle ne peut en particulier pas étre obtenue a une phase
fixe du cycle cardiaque. Les mémes auteurs (Soubeyrand et al., 2014) ont montré la faisabilité
d’obtenir des informations vasculaires de la moelle épiniere plus précises, mais au colt d’une
fréquence d’émission tres élevée de 44 MHz. Malheureusement, de telles fréquences ne sont

généralement pas disponibles au sein des appareils cliniques actuels. De plus, cela provoque
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une atténuation plus importante des ondes dans les tissus, ce qui peut tre limitatif lorsqu’ils

sont situés a des profondeurs plus importantes.

6.4 Améliorations possibles et travaux futurs

Certaines améliorations pourront étre apportées aux séquences d’acquisition appliquées lors
des expérimentations au cours de ce projet. En particulier, I'utilisation d’un filtre de paroi basé
sur une décomposition du signal en valeurs propres permet, lorsqu’il est appliqué a une ima-
gerie Doppler par ondes planes, d’améliorer la qualité des images et de détecter des vaisseaux
sanguins supplémentaires (Demené et al., 2015). Une modification de 1’algorithme de DaS uti-
lisé pour reconstruire les images en deux dimensions a également €té proposée dans le cadre
d’une imagerie ultrasonore par ondes planes, et consiste a appliquer des pondérations a chaque
élément de la sonde en réception des ondes pour reconstruire un pixel qui sont adaptés a chaque
position de la région reconstruite dans I’'image. Cela implique une amélioration de la résolution
et du contraste (Holfort et al., 2008). Une autre méthode récemment suggérée se base sur la
quantification de la covariance des signaux enregistrés par deux éléments successifs du trans-
ducteur (Li & Dahl, 2015), apportant un niveau de détection d’un écoulement amélioré de plus
de 50% en comparaison d’une estimation au moyen de la méthode de Doppler de puissance
classique, et un SNR de 15 a 30 dB plus important. Le SNR peut également étre amélioré a
partir d’une séquence d’émission de plusieurs ondes planes a des angles différents dans un
délai tres court, préalablement a la réception des échos (Tiran et al., 2015). Cependant, cela
nécessite d’avoir acces a un systeme d’imagerie au sein duquel la personnalisation des ondes
émises dans le milieu est possible. Le bruit peut par ailleurs étre réduit a I’aide d’algorithmes
spécifiques appliqués aux données RF (Muth et al., 2011). Enfin, (Schlosser et al., 2003) ont
proposé de quantifier les signaux recus par la destruction des micro-bulles suite a I’injection
de produit de contraste afin de diminuer I’artefact de "blooming". L’application de I’'une ou
de plusieurs de ces améliorations apporterait une qualité accrue des images et une détection
d’un plus grand nombre de vaisseaux sanguins et de vaisseaux de diametres plus petits. Cela

pourrait également permettre de s’affranchir de 1’utilisation d’un produit de contraste couplée
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aux séquences d’imagerie. Appliquées a la moelle épiniere, ces modifications donneraient plus
particulicrement acces a une visualisation plus précise des dommages vasculaires médullaires a
la suite d’une blessure, et par conséquent, une évaluation plus précise des pertes fonctionnelles

associées.

Les résultats obtenus lors des expérimentations in vivo réalisées dans ce travail de recherche
peuvent étre améliorés par application d’une séquence d’imagerie non linéaire, prenant en
compte les particularités d’interaction des ondes ultrasonores avec les micro-bulles et amé-
liorant significativement la qualité des images reconstruites. Cela nécessite cependant de per-
sonnaliser I’amplitude des ondes émises par le transducteur. L’augmentation de la fréquence
d’émission est un autre parametre qui permettrait d’améliorer la qualité des images, tel qu’il a
été observé pour I’imagerie d’une moelle épiniere de rat a une fréquence de 44 MHz (Soubey-
rand et al., 2014). En complément de ces modifications dans les algorithmes associés a I’image-
rie ultrasonore par le mode Doppler de puissance, une étude complémentaire pourrait consister
a appliquer le mode "B-flow" a la moelle épiniere, a ’aide d’ondes planes. Par ailleurs, une
imagerie par €élastographie, qui a été adaptée pour des émissions par ondes planes, permettrait

de caractériser les altérations mécaniques de la moelle épiniere a la suite d’un traumatisme.

En comparaison avec une application sur des porcs, les acquisitions in vivo de la moelle épi-
niere par I’imagerie ultrasonore Doppler serait facilitées dans le cadre d’une utilisation clinique
et de I’application sur des sujets humains, en raison de 1’augmentation des dimensions relatives
a I’anatomie vasculaire. De plus, le spécimen de moelle extrait a la suite des expérimentations
in vivo effectuées au cours de ce projet de recherche semble indiquer que 1’embranchement
de I’ASA avec I’artere d’Adamkiewicz se trouvait a une position caudale du site d’imagerie.
Une meilleure visualisation des vaisseaux sanguins serait donc obtenue lors de 1’application
de I'imagerie a des niveaux vertébraux inférieurs. Suite a I’injection de produit de contraste,
notons que la limitation potentielle de la propagation dans les capillaires de petit diametre
pourrait €tre améliorée par I’utilisation de micro-bulles plus fines. Par ailleurs, si les structures
veineuses étaient préférentiellement visualisées dans les images reconstruites lors de 1’étude

présentée dans cette these, une injection intra-artérielle a été proposée pour une imagerie d’an-
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giographie CT (Uotani et al., 2008). Les résultats ont indiqué une amélioration de pres de 35%
dans la visualisation de I’artere d’ Adamkiewicz, ce qui pourrait suggérer I’obtention d’obser-

vations similaires a partir de I’imagerie ultrasonore Doppler.






CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

La moelle épiniere rassemble les connexions nerveuses du corps, il est donc trés important de
préserver sa structure afin d’empécher la détérioration des fonctions qui y sont associées ou
dans le cas d’une blessure, de pouvoir en déterminer I’étendue et les conséquences. Cet aspect
est essentiel pour les chirurgiens orthopédiques qui doivent se prononcer sur un diagnostic et
adapter les actions chirurgicales en conséquence. Pour cela, une revue de la littérature a indiqué
que I’état vasculaire est un parametre représentatif de la fonctionnalité de la moelle épiniere
a la suite d’un traumatisme. Cependant, la majorité des modalités d’imagerie existantes ne
s’adaptent pas a un contexte chirurgical. L’imagerie ultrasonore remplit toutes les conditions
pour une utilisation au sein d’une salle d’opération, mais 1’algorithme conventionnel présent
dans les appareils cliniques ne possede pas une résolution spatiale suffisante pour caractériser
les petits vaisseaux sanguins. Un algorithme par ondes planes a récemment €té proposé pour

contourner ces limitations mais n’a encore jamais été appliqué a la moelle épiniere.

L’ objectif de cette these était d’adapter la séquence d’imagerie ultrasonore Doppler par ondes
planes et d’en évaluer I’intérét dans un contexte de caractérisation médullaire par une compa-
raison avec la séquence conventionnelle, pour confirmer ou infirmer les conclusions reportées
dans la littérature pour d’autres applications. Des fantomes représentant les conditions vas-
culaires de la moelle épiniere ont tout d’abord di étre développés. Cette étape a été réalisée a
partir de vaisseaux de diametre controlé, guidés et moulés dans un milieu possédant les proprié-
tés acoustiques des tissus mous. Une modulation des diametres et des débits de fluide associés
ont amélioré leur polyvalence, et ces outils peuvent donc étre réutilisés pour caractériser les
parametres vasculaires de la moelle épiniere pour d’autres conditions d’imagerie, et pour dif-
férentes configurations anatomiques. La deuxieme phase de ce projet de recherche consistait a
quantifier des propriétés relatives a un écoulement dans ces fantdmes ainsi que la qualité des
images reconstruites, lors de 1’application des deux algorithmes d’émission des ondes ultraso-

nores. ”amélioration des valeurs de SNR, mais également la meilleure précision obtenue lors
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de la quantification des diametres, des vitesses et des débits relatifs aux écoulements étudiés,
obtenus a I’aide de I’'imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes, soulignent son intérét
potentiel dans le cadre d’une application in vivo en contournant les limitations relatives a la
séquence d’émission par ondes focalisées conventionnelle. Ces observations confirment ce qui
a été observé dans la littérature. Enfin, une application in vivo sur un grand animal a permis
de valider ces conclusions par la détection d’un plus grand nombre de vaisseaux sanguins et
par une augmentation de la qualité des images. Par ailleurs, la visualisation de la région hé-
morragique permet d’estimer 1’étendue des dommages a la moelle épiniere et de prédire la
propagation de la blessure secondaire (réactions biochimiques, ischémies) et les conséquences

neurologiques associées.

L utilisation de fréquences plus importantes pourrait conduire a une meilleure résolution spa-
tiale dans les images et permettrait donc de visualiser des vaisseaux de plus petit diametre.
Ainsi, les conséquences d’une blessure au sein des capillaires des matieres grise et blanche et
la relation avec les régions associées a des fonctions neurologiques distinctes pourraient €tre
détaillées. Un effet similaire serait associé a 1’application d’un algorithme de reconstruction
non-linéaire suite a I’injection de micro-bulles. Par ailleurs, une étude élastographique a 1’aide
d’émissions d’ondes ultrasonores par ondes planes compléterait la caractérisation d’une bles-

sure par la quantification de variables mécaniques.

L’ensemble des résultats présentés au cours de cette étude soulignent I’amélioration appor-
tée par un algorithme d’imagerie ultrasonore Doppler par ondes planes en comparaison de la
séquence par ondes focalisées conventionnelle dans le cadre d’une application sur la moelle
épiniere, et suggerent la pertinence de son application intra-opératoire pour guider les chirur-
giens orthopédiques a long terme. En outre, cela apporte la possibilité d’évaluer a la fois les
conséquences d’une blessure médullaire au moyen de la vascularisation associée et d’estimer

I’étendue cranio-caudale de la dégradation.
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