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Introduction Générale :

L’échographie constitue aujourd’hui un des piliets I'imagerie médicale ;
appliguée en clinigue depuis plus de quarante alies,est trés prisée pour sa facilité
d’utilisation et son faible colt. Des nouvelles @mmes physiques basées sur
I'échographie ou encore sur 'IRM permettent enfitmager de maniére quantitative
I'élasticité des organes et pourraient bientét jaue réle important en imagerie médicale
[01]. En effet, il a été montré que les nodulesst&y) ont un module d’'YOUNG beaucoup
plus élevé que les tissus englobants [02]; alare d'autres maladies au contraire
réduisent I'élasticité des tissus atteints comnwrthose du foie.

Aujourd'hui, le cancer prostatique est le plus defg et le second en terme de
nombre de décés chez 'homme ; sa probabilité d#éselopper entre la naissance et le
déces est de 1/6 ainsi que son incidexsteapproximativement 85.000 en Europe (BRAY
et al. 2002) [03]. Sa thérapie est plus efficacedoe le cancer est diagnostiqué a un stade
avance.

La caractérisation des tissus présente un inténélaimental en diagnostic médical.
Depuis les vingt dernieres années, la communaugétsiue s’intéresse a une nouvelle
méthode d’imagerie médicale, qui est I'élastographitrasonore. C'est une méthode
d’'imagerie médicale basée sur I'échographie et ttiut est de fournir une image des
caractéristiques élastiques du milieu. Cette teghmiencore récente, et qui fait I'objet de
nombreux programme de recherche, viendra en congpliénde I'échographie
conventionnelle qui est notamment largement utipe@r détecter des tumeurs et des
kystes dans les tissus biologiques.

A travers ce travail on va porter notre attentiamr $a combinaison entre
I'élastographie et le traitement par hypertherntlié=()); en étudiant le comportement
thermoélastique des tissus mous suite a un dépahdiur ou toute autre modalité
d'hyperthermie et ensuite mesurer les déplacene¢ies déformations induite par le tissu,
en décelant les facteurs majeurs qui conduisenbdupe des déformations détectables
avec notre outil d'imagerie privilégié, l'ultrasgnaphie.

Dans une premiére partie introductive, nous présentes grandes lignes de la
théorie d’échographie.

Dans une seconde partie, nous illustrons a l'didee revue de la littérature la

caractérisation des tissus mous et leur modélis#tiermique.




La troisieme partie a été consacrée a la desanijola théorie de thermoélasticité
ainsi que son formalisme mathématique.

Enfin dans une derniére partie nous présenterotre farmulation du probléme
thermoélastique ainsi que les premiers résultatssoeulations a l'aide de la méthode des

éléments finis.
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Chapitre 1 : Etude du Principe de I'Echographie

1.1. Introduction :
En 1880, PIERRE et JACQUES CURIE découvrirent guéahantillon de quartz

convenablement choisi, soumis a une pression neganétait le siege d’'une polarisation
électrigue [04]. C’est I'effet piézo-électrique elit. Un an plus tard, LIPPMANN établit
I'existence du phénomeéne inverse : soumis a un phaectrique, un cristal de quartz se
comprime ou se dilate. Quelque 36 années plus tasdiravaux de CHILOWSKY et
LANGEVIN [05] montrérent comment utiliser ce pripei pour générer des ultrasons.
Puis, dans les années 20, la recherche dans camdosiarienta essentiellement vers la
détection sous-marine pour des applications nréitaiet déboucha sur les premiers
systémes sonar.

Le potentiel médical des ultrasons ne fut pas joetd apprécié a ce moment la;
pourtant, aujourd’hui, les ultrasons sont un datibntournable dans le domaine médical et
leurs applications couvrent un large champ d’ingesibn qui va du diagnostic a la
thérapie. L'évolution de la technologie des sondesr miniaturisation, l'utilisation de
'informatique et I'amélioration des systémes éleciques, ont permis d’améliorer la
qualité de l'image échographique, et de s’orient&me vers une imagerie a trois
dimensions haute résolution. Il est couramment adaguie, pour les faibles intensités
d’énergie délivrées lors du diagnostic, les ultresp’ont pas d’effet traumatisant pour les
tissus. En augmentant cette énergie, on chaufféidess et on se trouve alors dans le
domaine de la thérapie ultrasonore, suggéré des d&3FREUNDLICH [06].

Les premieres observations des effets biologigessutirasons sont dues a PAUL
LANGEVIN. Il constata que la main, placée dans aisdeau d'ultrasons de 1 kilowatt,
subit une vive douleur s’apparentant a une brd[0i@. En 1934, avec les travaux de
NAKAHARA, l'idée d'utiliser les ultrasons comme mey de détruire les tumeurs est
lancée, renforcée par le fait que les tumeurs plus sensibles a la température que les
tissus sains.

Dans le présent chapitre, nous décrirons d’avantageéthode échographique et
ses principes ainsi que les propriétés de l'orittasonore et de son interaction avec les

tissus mous.

1.2. L’Onde acoustique :
L’expression «ondes ultrasonores » désigne leseonacoustiques qui sont

générées par un objet vibrant dont la frequentaledela de 20KHz, seuil de perception

de l'oreille humain. Se sont des ondes de pressigoropageant dans un milieu élastique

-4-
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(variation de pression qui se déplace), il s'agitadpropagation d'une énergie mécanique

dans un milieu matériel.

1.3. Parametres de I'onde acoustique :
Il existe plusieurs parametres qui caractérisemidé ultrasonore.

1.3.1. Célérite :
La célérité C de l'onde acoustique est la vitess@rdpagation de la variation de

pression dans le milieu: elle dépend uniquementdexctéristiques mécaniques du milieu.

c=_ 21
Jxp
et (1.1)
k=1

Tell que :

x : Coefficient de compressibilité du milieu (Ba
Kk : Module de compressibilité du milieu (Pa).
o : masse volumique (kgfn

Dans le tissu humain, quasi incompressible mais, newitesse de I'onde de
compression est en moyenne de 1500 m/s, tres pdechelle de I'eau, mais extrémement
différente de celle des ondes de cisaillement,anartypiquement entre 1 et 20 m/s
(excepté I'os, beaucoup plus dur) et fonction deuigeté du milieu.

Les tissus biologiques sont difficilement comprimeabmais néanmoins facilement
a cisailler comme la montre la figure ci-dessoigu(e 1.1), qui représente I'étendue des

valeurs prises par les modules de compression etiskllement dans les tissus

biologiques.
Liquides
Compression K — |
Tissus
mous Os
10° 10° 10 10° 10° 107 10° 10° 10"
t . : : : t : : t » Pa
I e [ ] [ ]
Sein Derme Epiderme Os
Foie Tissu conjonctif Cartilage
Muscle relaché Muscle contracté
Graisse Nodules palpables

Cisaillement p

Figure 1.1: Module de compressiork() et de cisaillementg) des tissus biologiques. [08]
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Dans les tissus biologiques, le module de cisadl@npeut varier de plusieurs
ordres de grandeurs. Le module de compression t@gteurs sensiblement le méme que
celui de I'eau. La célérité des ondes longitudisdle compressions) dans I'eau qui vaut
1480 m/s dépend particulierement de la tempéradurenilieu. Parmi les nombreuses
expressions semi empiriques de la célérité, on eloartitre indicatif celle de DEL
GROSSO [09], s’exprimant, pour I'eau pure et umapérature T en degrés Celsius (°C),

sous la forme:
C =14088+ 4.618T - 0.00523T (1.2)
1.3.2. Impédance :

Lors du passage dans le corps, les ultrasonscamfitontés a la résistance des
tissus, cette résistance est appelée impédancstapmi; c’'est une propriété fondamentale
du milieu de propagation

L'impédance acoustique dépend de la masse volureiquela compressibilité du

milieu :

Ou (1.3)

Avec :
Z : impédance acoustique (kg&h
C : La célérité de I'onde acoustique (m/s).

Le tableau 1.1 ci-dessous donne les différentsypetras de I'onde sonore dans le tissu :

Impédance
Tissus Densité (Kg/n Vitesse (m/s) | Acoustique (kg/ffs)
ou (ohm)
Graisse 0.92x 10° 1446 1.33x 1¢°
Muscle 1.07x 10° 1542-1626 1.65- 1.74x 1¢
Sang 1.06x 10° 1566 1.66x 1¢°
Os 1.38-1.81x 10° 2070-5350 3.75-7.38x 10°
Cerveau 1.03x 10° 1505-1612 1.55-1.66x 10°
Foie 1.06x 10° 1566 1.66x 1¢°
Rein 1.04x 10° 1567 1.62x 1¢°
Rate 1.06x 10° 1566 1.66x 1¢°
Poumon 0.4x 10° 650 0.26x 10°
Air 1.2 340 0.4x 10°

Tableau 1.1 : différents paramétres de I'onde ultrason darnisu. [10]
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La distance séparant a un instant donné deux pdintsrajet de l'onde ou la
pression est la méme (tout en variant dans le ns&ms) correspond a la longueur d'onde.
Dans un milieu donné, elle est reliée a la fréqagyar la formule :
A =CIf (1.4)

Avecl la longueur d'onde en métre gtla fréquence en hertz.

1.3.3. Intensité acoustique
L’intensité est définie comme étant le flux d’érniergecu par un élément de surface

unitaire orienté perpendiculairement a la directierpropagation de I'onde ultrasonore par
unité de temps ; elle a un trés grand réle dagsidité des images obtenues mais elle doit
étre rigoureusement contrélée pour le patient at fpopersonnel soignant.

L’énergie totale d’'une particule qui oscille eglale a la somme de ses énergies
potentielle et cinétique.

L’amplitude de la vibration d’'une particule de mass va déterminer sa vitesse
maximale ¥,), ainsi que l'énergie {) stockée par la particule est définie par
I’équation suivante :

E=mV;/2 (1.5)

Quand la particule atteint sa vitesse maximupsont déplacement est nulle, et

I'énergie est purement cinétique. Avec une massamiguep, I'énergie () par unité de

volume est donnée par :

1
=Epr (1.6)
L’onde traverse le milieu a une céléfé alors que I'intensité acoustiqlieest le

flux énergétique de I'onde a travers une surfacgaue [11] :

| :CE:%QCMf (1.7)

L’intensité acoustique est liée a la pressidrmar la relation suivante :

2
| =1p_\/02 =1( P
2 2 pC

) (1.8)

Par précaution, I'imagerie ultrasonore d’organesins tels que le sein, le foie ou

la prostate, I'intensité doit rester inférieure9 W.cm? [36].
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1.4. Propagation d’onde acoustique dans les miliewdi€lectriques (Tissus
Biologiques) :

La propagation des ondes acoustiques obéit aux méoige que la plupart des
phénomenes relevant de la théorie des ondes. peuterbation induite dans un milieu
élastique est a l'origine d’'une déformation locglé se déplace avec une célérité qui ne
dépend que des propriétés physigues du milieu dérgsi

Dans un milieu homogéne isotrope et non disparsifaisceau acoustique, crée par
une source vibrante a la maniére d’un piston, spgge dans un cylindre puis il diverge.

La zone traversée avant la divergence est appbbam proche. L'onde qui était
plane au niveau de la surface du transducteur wleyiegressivement sphérique. La
distribution des pressions dans cette zone peatd&trite, en partie, par I'approximation
de FRESNEL. Au-dela de cette zone, I'onde pénearesde champ lointain, dans laquelle
elle va rapidement tendre vers une onde sphéridiue fois émises, les ondes ultrasonores
se propagent suivant plusieurs types de propagatgorogressent dans un milieu sous la

forme d’ondes mécaniques.

1.4.1. Les différents types d'ondes mécaniques :

Il existe plusieurs types d'ondes Utirases :

Lesondes planese propagent suivant une direction unique et l€ases d'ondes
sont des plans paralléeles entre eux. Une onde plstndonc générée par une surface plane
vibrante de dimension importante.

Les ondes sphériques se propagent suivant ttegedirections de l'espace et les
surfaces d'ondes sont alors des sphéeres. On pedatenant distinguer différent type
d'ondes caractérisées par le mode de vibratiopaktisules au cours de la propagation de

l'onde.

1.4.1.1 Les ondes longitudinales ou de compi@ss :

Ces ondes sont caractérisées par le fait que kctidin de la vibration des
particules est paralléle a la direction de propgagale l'onde.

Ces ondes ont la particularité de ne se propggedans les solides et les liquides.

1.4.1.2. Les ondes transversales ou de cisaillement
On dit que 'onde est transversale lorsque la dwade vibration des particules est

perpendiculaire a la direction de propagation d@ede. Ces ondes sont beaucoup plus
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lentes que les premiéres (1 a 10 m/s), elles puemtqun glissement (ou pincement) des
couches de tissus les unes par rapport aux adimes.comme la palpation (qui revient a
cisailler ou pincer les tissus), ces ondes somictBment reliées a la dureté des tissus. La
relation qui relie entre la vitesse @e propagation de I'onde de cisaillement et le uhed
d’'YOUNG E dans le cas des tissus mous tels querfgs humain, est donnée par [12]:
E=3.pC’ (1.9)

Récemment, I'onde de cisaillement a été utiliséesda technique d’élastographie
proposée par SuperSonic imagine [12], comme uneswuwnode d’imagerie ultrasonore
basé sur la génération automatique et l'analysad#s de cisaillement transitoires; ce
mode possede les avantages déterminants d’étreitgtigren temps réel et indépendant
de I'expérience de I'opérateur.

Puisque le principale composant desisis¥sologique mous est I'eae 0% ) donc
les propriétés acoustiques et mécaniques du tessaslles de I'eau sont trés semblables
[13]:

« Une densité proche de 1g/&m

* Une vitesse des ultrasons dans la gamme de 156008n1s.

* Une atténuation en fonction de la fréquence prah@.5dB/cm.MHz

De ces conséquences on peut établir I'équation agpagation de I'onde
ultrasonore dans un fluide comme I'eau.

Nous allons modéliser plus quantitativement cettepagation en déterminant les

variables pertinentes qui décrivent la propagation.
1.4.2. L’équation d’onde :
La propagation des ondes ultrasonore dans un fegtngitudinale.
- Régime linéaire :

L’étude de la propagation des ondes acoustiquesagte linéaire dans un milieu
continu, utilise les équations d'EULER.

Les équations pour un fluide réel en dynamique pm& conservation principale
de la masse, de I'entropie) et de I'équilibre thermodynamique quand il n'ypas une

source de masse, de force ou d’énergie qui aglediuide sont données par [14]:

Equation de continuité : %0+ 0.(oV) =0 (1.10)
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Equation d’'EULER : p(%—\t/+V.DV)+DP=0 (2.12)
. . . ) 0s _

Hypothése adiabatique : E+V.Ds— 0 A2)

Equation d’état : P=P(p,s) (1.13)

Ces équations sont valables pour un milieu ditlid&sst-a-dire sans dissipation,

sans conduction thermique et sans dispersion. /R(e(a),,o(x,t),V(x,t) la pression, la

masse volumique et la vitesse particulaire respeient.

Pour obtenir I'équation d’'onde en régime linéaor,suppose que I'ensemble des
guantités (pression, masse volumique et vitesdeplaire) produit par 'onde ultrasonore,
sont toujours infinitésimales par rapport a leunappes valeurs d’équilibre.

Sans le champ ultrason dans le milieu, les quanpitgsiques seront :

—

P=PR, p=p,, s=s,, V=0
Considérant une onde ultrasonore qui se propageunaeamplitude. Il est possible

d’avoir une équation d’'onde linéaire décrivant keépoméne de propagation. Dans ce cas

les quantités deviennent :

V(xt)=V(xt)  AvecV <<C

p(xt) =+ p(xt ) (1.14)
avec : P << P,
P(x,t) =R, + P(x,t) 1%)

Telle que: P<<PR,

Méme si les tranches du fluide comprimer sont mihaudes que les tranches
détendues, nous supposerons les variations du eokuffisamment rapides devant la
vitesse des échanges de chaleur pour considéienyua pas d’échange de chaleur [15].

Selon la loi principale de la dynamique on a:
— - 9%
F.,,=ma=m—- 117
2. Fex e M

Avec m la masse en Kgg I'’Accélération en m/s etu le déplacement en m.

La forceF , la pressiof® et la surfac&sont reliées par la relation suivante :
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F=PS (1.18)
Ainsi que : m= p.S.dx (1.29)
X : Axe du déplacement.

En remplacant les équations (1.18) et (1.19) darig’) on obtient :

2

pl(x,t).S.dx% = SP(U(x,t)) - SP(U(x+dxt)) (1.20)

Pour ne grader que les termes Awidre et rester dans le cas linéaire on doit
prendre :

p(x) = p, (1.21)
P(u(x,t) =R, + P(u(x,t)) = B, + P(x,t ) (1.22)

En considérant les équations (1.21) et (1.28quation (1.20) devient a I'ordre plus bas :

ou? oP
Sdx——=-S—.dx 1.23
pO atz ax ( )
. 0°u oP
Soit —_— = 1.24
pO atz aX ( )

La pression est une contraingeappliquée sur un volume en provoquant une

déformation ¢ :
P=og=ke= K(—@) (1.25)
oX
Le signe (-) puisqu’il s’agit d’'une compression.

Une seconde dérivée de I'équation (1.25) nous donne

P _ o

o Ko (1.26)

En combinant ['équation (1.26) et (1.24) on arriv@ I'équation de

propagation d’onde longitudinale :

0°u _iazu _
ox> C? ot?

(1.27)
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Avec C= |[X \vitesse de propagation d’onde dans le milieu.
\/ P

L’équation (1.27) admet une solution sous la fodhene onde plane progressive
sinusoidale :

u(x,t) =u, cosivt—Kx+¢ ) (1.28)
Avec :
K=W_2n (1.29)
cC A

x est la direction de propagation de I'ondg,’Amplitude de 'onde (m) ,w la pulsation

d’'onde (rd/s) etk estle nombre d’onde (rd/m).

L’équation (1.28) s’écrit en notation complexe :
u(x,t) =u,e ™ (1.30)
En insérant I'équation (1.30) dans I'équation ().@7 obtient la relation suivante :
2

(}ﬂ +K?)u, =0 (1.31)

Ce qui nous donne la relation de dispersior f(w : )
K=w/C (1.32)

Si entre deux point d’un milieu non homogene (doifht de compressibilité

variable) ; la celérité sera une vitesse de phaseté parC, telle que :

w
C =— 1.33
' =K (1.33)

Un tel milieu ou les phases des différentes ondesenpropagent pas a la méme
vitesse est appelé milieu dispersif.

Comme l'objectif de I'échographie est le recueiintbrmation portée par I'onde
ultrasonore réfléchit par le tissu mou ; alorsst aécessaire de mettre en évidence ces
concepts comme la réflexion, la réfraction, la sraission et l'atténuation de l'onde

ultrasonore dans le tissu.

1.5. Interaction des ondes ultrasonores avec la meite:
Les ondes ultrasonores, concentrées sous formaistee&ux vont interagir avec la
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matiere qu'elles traversent. Il se produit plusephénomeénes qui aboutissent a leur
atténuation telle que I'absorption dans les milieoxogénes, la réflexion, la réfraction et

la diffusion due aux changements de milieu (milidliomogéne).

1.5.1. Réflexion et réfraction des ondes ultrasones :

Quand une onde acoustique rencontre une interfaasukaire c'est-a-dire dont les
dimensions sont trés supérieures a la longueur dd'orséparant deux milieux de
caractéristiques physiques différentes, une pesidransmise d’un milieu a I'autre, alors

que l'autre est réfléchie comme le montre la figguvante :

Onde incidente Onde réfléchie

Milieu 1, Z;

Interface
Milieu 2 , Z»

de transmise

Figure 1.2 : réflexion et réfraction d’'une onde acousti

L’'onde réflechie a la méme vitesse que l'onde ientd et 'onde transmise
continue a se propager mais a la vitesse imposde dauxiéme milieu.

Les ultrasons obéissent aux mémes lois que lessarmut@yues ; les équations qui
décrivent la réflexion et la réfraction sont dor@ar la relation de SNELL-DESCARTES
[11] :

=t (1.34)

Avec :
6 : Angle d’'incidence

6,: Angle de transmission.
C, : Vitesse de propagation de I'onde dans le milieu 1
C, : Vitesse de propagation de I'onde dans le mifieu
Si la vitesse de propagation est constai@e=C,), la réfraction des ondes est

faibles (@ = 6,), et comme il n’existe pas de discontinuités elesedeux milieux [11]:
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V. cos@) -V, cos@.) =V, cos@,) (1.35)
P+P =P (1.36)
OouVv,, V.et V, sont les vitesses des ondes incidentes, réflécttiesansmises
respectivement ; eP ,P et B sont les pressions des ondes incidentes, réfléshie

transmise respectivement.
La solution de I'équation (1.35) et de (1.36) dorumee expression pour la
réflexivité et la transitivité qui se résume par coefficient de réflexionR) et un autre de

transmission )

_Z,.c0s6)-Z,.cos§,)

AP 31)
P Z,.cos@)+Z,.cos@,)
Et
P 2Z,.cos@
Ltrans =t = 2 @l ) (1)38
P Z,.cos@)+Z,.cos@,)
Pour une incidence normale a l'interface £ 6, ):
R=b =272 (1.39)
P Z,+Z,
Et
L = R_ 2z (1.40)
P Z,+Z,

Lorsqu'une onde ultrasonore atteint perpendicufeerd une interface, une partie
de son énergie est réfléchie c'est-a-dire renvayake la source: formation d'un écho
ultrasonore.

Seuls 6 % de I'énergie acoustique incidente sdigchés sur l'interface foie-rein
droit alors que 40 % repartent vers la source gaani de l'interface tissus mous-os. Plus
marquée encore est la réflexion qui se produigloed'onde rencontre une interface tissu-
mous-air : la quasi-totalité de I'énergie est atéf&chie. Ce cas se produit a la surface de
la sonde ultrasonore. C'est la raison pour laqulefut interposer une substance (le gel)
entre la peau et la sonde dans une séance échogmpli6]; le gel utilisé dans

I’échographie posséde une impédance acoustiqueniétigaire 2 telle que :

Z,=.2,2, (1.41)

Le tableau N°2 montre quelques valeurs du ccefficdenéflexion calculé dans les tissus

mous [17] :
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Eau 0.040
Sang 0.054 0.014
Peau, Foie 0.076 0.036 0.022
Os 0.622 0.896 0.587 0.573
VA1) - Graisse Eau Sang Peau, Foie
>7,

Tableau 1.Z: coefficient de réflexion calculé entre les tissumusiet I'eau.

1.5.2. Diffusion et interférences :
Quand l'interface (ou la microstructure) est datpddille par rapport a la longueur

d’onde incidente, I'énergie ultrasonore est difeis&est-a-dire réfléchie dans de multiples

directions. La figure ci-dessous explique ce phé&marde diffusion :

A

.
i%—.—%_i Propagation non pertirbée
<A
Sonde Obstacle Onde transnuse

\gg\ %/\/ Ondes ddfisées
i u “ . AW Z  Diffusion

=\ YV\
\g& ;K( Ondes diffisées

Z  Zone d'ombre
Sonde )ﬁ’d >A \353\

Figure 1.3: Effet des dimensions de I'obstacle sur la prapag de I'onde.

Dans le cas général les tissus mous ne sont patiftleseurs parfaits.

Les microstructures qui composent le tissu forntes motifs réguliers et ne sont
pas réparties au hasard. Les ondes diffuséesdrgatfentre eux, et de cette interférence
que la texture de I'image du tissu sera crée, sdaee cette texture des tissus est I'aspect
(lisse, granité, motifs orientés) pris par I'imafe parenchyme tissulaire. La texture n’est
pas une représentation directe des microstructahespeut étre vue comme du bruit, qui

géne dans le traitement d'image [17].

1.5.3. Atténuation et absorption des ondes ultrasome dans les milieux
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homogénes et inhomogenes :

Les caractéristigues mécaniques du milieu détemhifetténuation et la dispersion
gue subit 'onde lors de sa propagation. L'ampktwat 'intensité de I'onde ultrasonore
restent constantes dans un milieu idéal, parfaitoetogene. En réalité, ce n’est souvent
pas le cas, par exemple, dans l'eau, I'amplitude’étergie de l'onde décroissent
exponentiellement avec la distance parcourue. @é&auation est principalement due a la
conversion de I'énergie mécanique en chaleur pteguar la viscosité du milieu.

Au fur a mesure qu’une onde traverse un milien, istensité diminue en fonction

de la distance, ce phénomeéene de perte d’intensitéagpelé I'atténuation de l'onde
ultrasonore (Figurl.4) :

<
-3

-]
) |
A

Intensité (W/crd)
Mo
) | =]

L 1 2 k4 4 cm
Distance

Figure 1.4 :atténuation de l'intensité ultrasonore en fonctierla distance.

lIs existent plusieurs facteurs qui contribuent ‘atténuation des ondes
ultrasonores :

= Atténuation par absorption :

Dans tous les milieux réels la présence d’'une gmdeoque un « échauffement »
du milieu plus ou moins important en fonction deBorption de I'onde par ce milieu.

L’énergie {(x) associée a un faisceau ultrasonore qui se progage un milieu

homogene et isotrope diminue en fonction de laadts de propagation x en suivant une
loi exponentielle :

¢(x)=¢0)e™ (1.42)
Ou ¢ (0) est I'énergie initiale émise par la source je} [e coefficient d’atténuation

par absorption ou pouvoir de pénétration qui s'Emeren m (ou en dB/cm.MHz). |l

caractérise la capacité du milieu a absorber |ginaie I'onde et a la dissiper en transfert
thermique (chaleur).

Si 'onde pénétre deylflans le milieu alors I'énergie en x y &kt :
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SAY) _ 1236 (1. 43)
4]

Plusieurs paramétres modifient I'atténuation dasstissus telle que la fréquence,
la température, l'intensité acoustique, la présateebulles, la nature des tissus, contenu
en graisse et collagene [18].les trois premierarpatres ont été les plus analysés dans la
littérature.

Le coefficient d'absorption pour les tissus mousasnoyenne de 0,9 dB/cm.MHz
[16].

Le tableau ci-dessous nous donne quelques coetficid’atténuations dans les
tissus:

Tissus y en dB/cm/MHz
Sang 0,1
Graisse 0,5
Foie 1
Muscle 1,5
Os 10
Poumon 20

Tableau 1.3: coefficient d’atténuation dans le tissu. [16]

= Modification de I'atténuation avec la fréquence :
L’atténuation dépend de la fréquence de I'onde (PKAAN, 1939 ; HUETER,
1976) [11]; au fur a mesure que la fréquence autgnd’atténuation devient plus

importante. Le ccefficient d’atténuatigmpeut étre défini comme :

y=Af® (1.44)

Ou f est la frequence ; A et B sont dépendant des éaistoiues du milieu et des

conditions de mesure. Pour les tissus, la valeuBdest souvent prise proche de 1
(HUETER, 1976) [11].

Dans ces conditions, I'équations (1.42) peut &éerite comme suit :

7(x)=¢ (0™ (1.45)

L’énergie diminue (grande absorption) lorsqu’ellaverse le milieu, et cette
diminution est plus importante si la frequence aegimcomme le montre la figure ci-

dessous [17]:
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Atténuation
COO00O00000 0O
I A T

10 20 30
Chemin parcouru (cm)
Figure 1.5: Limite de pénétration des ultrasons en fonctierta fréequence

» Modification de l'atténuation avec la température :
L’augmentation de la température dans le milieupesportionnelle a I'intensité

ultrasonore et au temps d’exposition. Il a été nlispour des solutions d’hémoglobine et
d’autres solutions de protéines que le ccefficieabsbrption Af ® diminue lorsque la

température augmente dans une gamme de 7 a 35tQ@@edréquences comprises entre
0.4 MHz et 10 MHz (CARSTENSEN et SCHWAN, 1959 ; EDMS et al, 1976) [11].

= Modification de I'atténuation avec l'intensité :

Le coefficient d’atténuation est indépendant detéinsité en dessous de 200 Wicm
a une fréquence de 1 MHz (DUNN, 1962) ; pour désnsités plus fortes, ce coefficient
en est indépendant seulement si I'exposition esbdete durée [11].

Quand des hautes intensités sont utilisées, laagadfpn devient non linéaire et des
harmoniques sont générées, ces dernieres sombabs@lus fortement par les tissus et le
coefficient d’atténuation mesuré augmente.

La figure [16] ci-dessous montre l'absorption edtténuation de l'intensité en

fonction de la profondeur -

... Absorption

e ey A

Intensité (w/cr?)

Distance (m)
Figure 1.6: L’Atténuation et I'absorption de l'intensité dams milieu hétérogene.
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1.5.4. Effets biologiques des ultrasons :
L’interaction entre I'onde ultrasonore et le tisslinduire des effets biologiques

tels que :

« Effets thermiques : Une certaine quantité d’énergie du faisceau ultras® est
absorbée par le milieu et transformée en chaléélevation thermique est proportionnelle
a l'intensité (puissance surfacique) du faisceaa ¢t durée d’exposition ; il s'agit de
I'hyperthermie et de la chirurgie ultrasonore, satthque le but de I'hyperthermie est de
maintenir la température des tissus exposeés eftet 45°C pendant des périodes de 30 a

60 minutes pour but de détruire les cellules canusEs (figure 1)7

TemJoérature en °C
3

Chirurgie ultrasonore

.

¢

Dommages Irréversibles

s»]  Pas de Dommag

ap

0,1 1 1o woow et e
Temps d’exposition (seconde)

Figure 1.7: Dommages subis par les tissus en fonction dentgpérature et du
temps d’exposition (Lele 19719)].

» Effets mécaniques :
Micro-courant : les modifications de pression du milieu peuventraéner
I'apparition des courants de fluide.
Cavitation: apparition de bulles formées a partir de gazodisou de vapeur sous

I'effet des variations de pressions dues a 'ortt@sonore.

1.6. Image échographique :
Le principe général de l'imagerie échographiqueosepsur la détection des

amplitudes et des retards des signaux renvoyéarparilieu pour le représenter. L'étude
des signaux recus, appelés signaux radiofréquétieke fournit alors une représentation du
milieu exploré en fonction de ses propriétés phyesiq[20]. L'amplitude des échos
renseigne de I'échogénicité d’'un diffuseur et laéduentre I'émission et la réception

renseigne sur sa distance par rapport au transdudtdmage échographique est une
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image par réflexion et non pas une image par tresssom comme pour la radiographie ou

le scanner.

1.6.1. Reconstruction de I'image échographique :

L’échogénicité dépend des variations d’'impédanaastique entre deux milieux.
Ainsi qu’une interface entre deux milieux dimpédas acoustiques différentes
rétrodiffusera d’autant plus I'onde ultrasonoreidente. La présence des diffuseurs sub-
longueurs d’ondes (diffuseurs de RAYLEIGH) entraimejeu subtil d’interférences et se
traduit par un bruit de speckle qui donne une texpuopre a chaque milieu. Cette texture
est une information utile pour les échographist@slies renseigne qualitativement sur la
nature du tissu.

La figure ci-dessous montre les étapes d’acquisdianes image échographique :

(1) Acquisition {2) Signaux RF
(ceux utilisés en élastographie}
Sande
ultrasonore ‘ *
Milieu A
examing \
Onde
5 ultrasonare
one
: 7 (3) Image RF
mgee (juxtaposition des
signaux RF
(6) Image échographique (9} Signaux mode-B

{(mode-B)

h h (4) Mise en forme
= du signal

Figure 1.8 : les étapes de formation d’'une image échographique.

Les informations recues au niveau de I'échograpreé gaitées par un logiciel
complexe qui permet de déterminer la positionistehsité de I'écho et de représenter
I'image (ou le signal) pour étre interprétée pardrateur.
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1.6.2. Représentation de I'image ultrasonore :

Les échos recus par la sonde vont former I'imade@@aphique sous forme de
trois modes :

1.6.2.1. Mode A :

Le mode A (ou a amplitude) est le mode de reprasentdimage le plus primitif ;
il consiste a afficher I'amplitude du signal regu [& sonde en fonction de la profondeur.
Un seul faisceau ultrasonore de direction conetast utilisé. Ce mode était

autrefois utilisé en neurologie pédiatrique et phtalmologie.
Vv

‘\r— t

Sondi

Figure 1.9 :Le mode A.

1.6.2.2. Mode B :
Le mode B ou brillance est le mode de représemtd¢iglus commun. Il s'agit de

représenter l'intensité du signal non plus paramegbe mais par la brillance d'un point sur
I'écran ; plus le point est brillant, plus la r&ftn des ultrasons a été importante et donc

plus I'écho est intense sachant que I'amplitudetdiss fixe le niveau de gris.

Emission

l Echelle de gris

i "”'H"["r' i |'l|I 1‘|"I"|" YT |[|

ignal radio fréquence
(MHz)

Mode B

Figure 1.1(: formation d'image selon le mode B.

Lorsque plusieurs faisceaux ultrasonores paral&des utilisés (sonde linéaire) ou
lorsque le méme faisceau ultrasonore est orientd das directions différentes (sonde
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sectorielle) on obtient une image en deux dimessi@idimensionnelle) qui représente

une coupe de la structure explorée comme I'expligdgure suivante :

sondt

Figure 1.11: une image en 2D selon le mode B.

1.6.2.3 Mode M ou TM:
Lorsqu'un méme faisceau ultrasonore est obsenadmtinu, les mouvements des

objets traverseés par le faisceaux font varier Eitmm et I'intensité des ultrasons recu par la
sonde au cours du temps. La représentation destivas de la position et la brillance des
échos en fonction du temps, constitue le mode Mugmment) ou TM (temps-
mouvement) ; ce mode permet d'obtenir une résoluémporelle supérieure au mode B et
de pouvoir observer des événements tres rapidesgstil uniguement utilisé en

échocardiographie pour observer les mouvementpatess et des valvules cardiaques.

1.6.3. Qualité de l'image (résolution):
La Résolution est la capacité a distinguer deurtpdalifférents du méme d’objets.

En échographie mode B, on peut définir trois tygesrésolution : la résolution

axiale, la résolution latérale et la résolutiomaiale.

1.6.3.1. Résolution axiale :
La résolution axiale est définie comme la distantaimale perceptible par le

systéme d’'imagerie entre deux structures réfléahites suffisamment proches l'un de
l'autre est située sur le méme axe de la direct®propagation [13].

La résolution axiale de l'image bidimensionnellgpaté essentiellement de la
frequence des ultrasons; plus la fréequence estéél (profondeur d'exploration
importante) plus la longueur d'onde est petitela$ fa résolution axiale est bonne, mais

moins bonne est la qualité de I'image :
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Zl ZZ

\ 4

Sonde dz

o B—

2o
wnodm Y

Cible1 Cible?2

[ <ty
J\ﬂﬂ_]itl A ﬂn:itz
' [T

0

-

t

Z’ '
Figure 1.12: résolution axiale entre deux cibles situéed’axe de la sonde.

Tel que :

r estla durée de I'impulsion edt=t, —t, .

t,: temps de propagation de I'écho de la cible E(at retour).
to: temps de propagation de I'écho de la cible 2(at retour).
Les deux cibles sont résolu axialemesnidt > 7.

Pour avoir une bonne résolution il faut utilises dapulsions bréves.

1.6.3.2. Résolution latérale et azimutale :
Les résolutions latérale et azimutale sont défipias la capacité de la sonde de

distinguer la distance minimale séparant deux sillansversales a I'axe pour que leurs
images soient séparées. Ces deux résolutions depehella géométrie du transducteur, de
la fréquence et de la focalisation du faisceau.

Echo .
Cible3\ il
N\

v

Figure 1.13: résolution latérale.
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Selon la figure ci-dessus les Cibles 1 et 3 s@tlus par contre les cibles 2 et 3 ne

le sont pas.

1.7. Conclusion:

Evidemment les progres techniques ont été gigamésset I'échographie s’est
répandue au point d’étre une des premiéeres moslaiidagerie médicale. Ses principaux
atouts sont :

« insensible et non ionisante pour les tissus.

« résolution d'imagerie trés bonne.

« mobile, facile a utiliser et avec une cadence djerea "temps réel".

+ peu colteuse.
Ses principaux inconveénients restent :

* image de qualité inférieure a d’autres technigbesitde speckle, échogénéicité).

* incapacité d’'imager derriere les 0s ou les pochegak et limitée aux organes
superficiels (< 10 cm de profondeur) [21].

Dans le chapitre qui suit on va porter notreraitbd sur quelques modeles de
distribution de température dans les tissus mouslodigues, ainsi que leur

caractérisations.
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Chapitre 2: Caractérisation des Tissus Mous eaiographie

2.1. Introduction :
Les tissus biologiques sont des matériaux complax&sidier car ils sont composés

de divers éléments. La composition de ces élémesttslifficilement quantifiable, car elle
dépend de chaque individu et de I'état pathologajugssu.

Pendant les 20 dernieres années, de nombreusdss ént été conduites pour
caractériser les propriétés mecaniques des tissulegigues (OPHIR et al. 1999,
GREENLEAF et al. 2003) [22], qui ont souvent éténgidérés comme des matériaux
élastiques linéaires homogénes et isotropiques; atributs mécaniques incluent le
module de cisaillement ou le module élastique (Modie YOUNG), le coefficient de
POISSON, ou n’'importe laquelle des composantes éfermation ou de cisaillement
obtenues en réponse a I'application d’'une chargéesttissus. L'imagerie de la rigidité ou
de la déformation des tissus apporte une nouvafl@mation qui peut étre liée a la
structure pathologique ou non des tissus (OPHER. d1999) [22].

Les études consacrées a la caractérisation des tiselogiques ont cependant
révélé deux propriétés importantes concernant éasticité. La premiére est que la
gamme de valeurs du module d’élasticité pour ce tgtissu est trés vaste. La seconde la
plus fondamentale, est que pour un tissu considéer élasticité varie de maniere
importante selon que ce tissu est sain ou pathmplegi

Dans le cadre d’'une étude réalisée en 1998 stistes cancéreux, KROUSKOP et
al [02], ont mesuré le module dYOUNG (E) d’'un éptifon tissulaires du sein et du
prostate et ont montré une différence significaterdre les tissus sains et les tissus

cancéreux. Les résultats sont représentés danatéesaux ci-dessous [02] :

Type de Tissu du Sein

Module d’élasticité du tissu (Kpa)

5% Pré- compression
Fréquence de charge (Hz)

2% compression
Fréquence de charge (Hz)

0.1 1.0 4.0 10 1.0 4.0
Normal graisseux (n=8) 187 17 22¢12 208 20+6 2416
Normal glandulaire (n=31) 28+14 33t11 35+14 48+15  57+19 66117
Tissus fibreux (n=23) 96+34 10731 116t28 21887 23260  244+85
Carcinome (n=23) 2248  25+4  2Gt5 291467 301458  307+78

Carcinome infiltrant (n=32

106+32 93+33 112+43

558t180 490+112 460+178

n : nombre d'échantillons tissulaires utilisés poul’étude statique.

Tableau 2.1: Moyenne et écart-types du module d’élasticitéseinm normal et
pathologique pour différentes fréquences et diffey@iveaux de pré- compression.
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Type de Tissu du Module d’élasticité du tissu (Kpa)
Prostate
2% Pré- compression 4% Bompression
Fréquence de charge (Hz) Fréqudrasharge (Hz)
0.1 1.0 4.0 0.1 1.0 4.0

Normal antérieur (n=32) 55+14 62+17 59+19 60+15 63+18 63+16
Normal posterieur (n=32) 62+19 69+17 65+18 68t14  70+14 7111
HPB (n=21) 38+8 36t9  38+8 40+12  36+11  41+13
Cancer (n=28) 96+19 10Qt20 99+18 2334 221+32 241488

HPB : hyperplasie prostatique bénigne

Tableau 2.2 :Moyennes et écart-type du module d’élasticitéadarbstate normale
(face antérieure et postérieure de la glande) thiofrgique pour différentes fréquences et
différents niveaux de p- compressio

Les variations mises en évidence sur un méme aishifférentes pré-compressions
et differentes fréquences de sollicitation peuvsiixpliquer par la non linéarité, la

viscoélasticité et I'anisotropie des tissus.

2.2. Propriétés des tissus biologiques :
2.2.1. Viscoélasticité :

Les tissus biologiques peuvent étre considérés s milieux viscoélastiques,
c'est -a- dire qu'ils possedent des proprietés uasges d'un fluide et des propriétés
élastiques d’'un solide ; les trois phénomenes graatérisent les matériaux viscoélastiques
sont la relaxation, le fluage et I'hystérésis.

» La relaxation: Si un corps viscoélastique subit une déformagibgu’ensuite la
déformation est gardée constante, les contrgimbehiites dans la matiére diminuent avec le
temps. Sur la Figure 2.1; I'échantillon a été sags tension avec un taux de déformation de
1.27 cm/min jusqu'a obtention d'une tension puis la tension a été stabilisée afin de

conserver une déformation constante.

Force
mN 29 T,
700

60

50-

1 1.5 2 | 25 3 3.5
Temps (mn

Figure 2.1 : Exemple d’'une courbe de relaxation. [23].
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 Le fluage : Si ce corps est forcé et quensuite la conteai@st maintenue

constante, la matiére continue a se déformer.

28 T T - T T
28 | ONG DURATION CREEP TEST ON RABBIT PAPILLARY MUSCLE |
28— -
»l SPECIMEN PRECONDITIONED |
STRESS: 12.36kPa |
20 Ly  0343CM
AB DA D213 CW
) .ﬂ
e st TEMP: 21‘(2 Al
g 4 e -
8 Jd2+ ." . o
O A0 - . . -
0.08 . ]
. DoBl- . N -
-
og B . " ...’ i .
' | 1 1 ]
0.01 0.1 1a 1040 100.0 1000.0
Temps (mn)

Figure 2.z : Courbe de fluage des muscles papillaire du lapincharge constante [23].

La déformation est donnée en fonction du tempsnsehe échelle logarithmique.
Nous pouvons constater que la contrainte est cateséd la déformation augmente avec le
temps.

* L’hystérésis: Ce phénomeéne signifie que les tissus soumis a puassion

cyclique, répondent differemment a la chargelatcharge.

2.2.2. Linéarité :
De maniére générale, les tissus biologiques ontamportement élastique non

linéaire, c'est a dire que la contrainte et l@agation ne sont pas liées par une unique valeur
du module d'YOUNG. Cela s’explique par le fait dee constantes élastiques changent en
fonction de I'amplitude de la pression appliquégite 3.2):

Spexdrmen: STEL D

m_
—~ 30r
o v
g |.._Reférence
X ! S
2
£ 29
@
=)
c
o)
o 10

0 X M

1.0 1.1 1.2 1.8

Taux de déformation

Figure 2.5 : illustration de la non-linéarité des tissus biotpg. [24]
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EMELIANOV et al, ont montré cette non linéarité eomparant I'évolution du
module d’'YOUNG d’'un fantdme en deux couches logsiguforce appliquée augmente. Les
résultats obtenus montrent que les tissus paraidsariant plus durs que I'amplitude de la

pression appliquée est élevée (Figure 2.4) :

’&s\ Ty

o

X

(ZD 60 \

) N

: S
S i

Q

.§ 20 Kpa

E o

0 5 10 15
Déformation (%)

Figure 2.4: Variation du module d"'YOUNG pour différentes valeuale la contrainte
appliquée pour deux types de tis§a8]

Un tissu dur en trait plein, et un tissu mou, emfdt®. A droite sont représentés les
fantbmes avant et aprés déformation. La couchelersabit une déformation de 8% et la

couche dure de 4%.

2.2.3. Anisotropie :
Un milieu anisotrope est un milieu qui présente desctions privilégiées de

déformation lorsqu’il est soumis a une contraitans certains tissus mous biologiques, il
existe des propriétés d’anisotropie plus ou moateatuées selon qu’ils présentent ou non
une structure particuliere. Les muscles par exensgleomportent difféeremment selon que

la direction de la contrainte appliquée est darseies des fibres musculaires ou non.

2.3. Caractérisation ultrasonore des tissus mous étasticité :
2.3.1. Caractérisation ultrasonore des tissus e :

Au cours des dernieres années, beaucoup de tralaugcherche fondamentale
ont été effectués afin de comprendre l'interactomplexe entre les tissus biologiques et
les ondes ultrasonores, pour ensuite identifier g@metres pour fins de diagnostic
(PARKER, 1984); une revue complete de la plupatcegs travaux se trouve dans
SHUNG, 1993 et GREENLEAF, 1986. Ainsi, plusieur@vaux ont porté sur la
compréhension de la propagation des ultrasons atuawv la vitesse des ultrasons
(OPHIR, 1986; ROBINSON, 1982; OPHIR. 1990; CHEN,81p et le coefficient
d'atténuation (INSANA, 1983; OPHIR, 1985; PARKERSS8) ; alors que d'autres travaux
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ont visé a modéliser et a mesurer la rétrodiffuslea ultrasons. Le potentiel médical des
ultrasons ne fut pas justement apprécié a ce mokdepburtant, aujourd’hui, les ultrasons
sont un outil incontournable dans le domaine méditdeurs applications couvrent un

large champ d’investigation qui va du diagnostia thérapie.

L’évolution de la technologie des sondes, leur atimisation, l'utilisation de
'informatique et I'amélioration des systéemes dleciques ont permis d’améliorer la
qualité de l'image échographique, et de s'orientggfme vers une imagerie a trois
dimensions haute résolution. Malgré le pouvoir s&earr des parametres acoustiques (la
vitesse et le coefficient d'atténuation), la carasation ultrasonore quantitative n'a pas eu
d'impacts majeurs sur les techniques conventioemele diagnostic qui pour l'essentiel,
demeurent souvent qualitatives (GARRA, 1993). Efete€ompte tenu de la grande
variabilité de tissus et des états pathologiquedemeure tres difficile de reproduire, en
situation clinique, les conditions expérimentalésassaires pour mesurer et utiliser ces
parametres pour un diagnostic

En effet les ultrasons ont été utilisés pour démeemles propriétés élastiqgues des
tissus a partir de leur mouvement interne, indwit Par une source physiologique
(pulsations artérielles, battements cardiaquegireg®n), soit par une source externe
(vibrations mécaniques ou compressions statiquesgst I'idée maitresse de la technique
d'élastographie, proposée par OPHIR et al. (198W) faciliter la détection de cancer du
sein chez la femme; sachant que le changementrifgiddaé des tissus, tel qu'indiqué par

la palpation lors d'un examen, est un indice degée de tumeur [22].

2.3.2. Echographie et élasticité des tissus mous

On sait qu’en effet que la plus grande partie dypsdumain a un comportement
mécanique qui s’apparente a celui d’'un solide « mou, le comportement élastique d’'un
solide est décrit par deux module tres différemésmodule de compressibilité | et celui

du cisaillement f1).

o
K Y 7
I P o E
0—»@ - 0 < >0
o’ ©
(a) (b) (c)

Figure 2.5 : Les différents comportements élastiques d’un ealid
(a)-effet de compressibilité by- effet de cisaillement(r)- effet de traction
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Le module de compressibilit¢ donne la variation relative du volume de solide
lorsqu’il est soumis de tous ces cotés a une sssfe, or les tissus humain sont trés peu
compressibles £ est de I'ordre du GRaPourtant, un tissu mou ne se comporte pas
exactement comme |'eau, car c’est avant tout ullesglce qui fait la différence entre un
solide et un liquide est que I'on peut cisailler swlide sans entrainer I'apparition d’'un
écoulement.

Le médecin peut soit cisailler les tissus elgsedeux doigts, soit exercer un effort
sur une des faces de I'organe pour appréciesiatafice et la déformation. Dans un cas il
a acces au module de cisaillement, dans I'autrd easccés au module de YOUNG.

Pour obtenir des résolutions inférieures au miltnmél faut utiliser des fréquences
élevées, mais a ces fréquences, le tissu se cammorime un fluide. Dans de tels milieux,
seules se propagent les ondes dites de « compressiont la célérité ne dépend que du
modulex . Du fait que ce dernier est trés élevé dans $ssidi alors les fluctuations de la
célérité sont au maximum de 5% ; une telle unifeérdie la célérité permet d'utiliser trés

simplement le principe de I'échographie.

2.4. Elastographie :
2.4.1. Introduction a la technique d’élastographie

Elastographie est un terme désignant I'ensembldeddmiques d’'imagerie traitant
de I'élasticité des tissus.

Toutes les approches existantes a ce jour repsgetds trois mémes étapes :

» Génération dans le tissu, d’une vibration bassguience qui induit une contrainte
de cisaillement.

* Imagerie du tissu pour analyser les effets amfdrainte.

» Détermination a partir de cette étude d’'un pateenelié a la dureté du tissu.

Si la valeur du module d’YOUNG peut étre déterdeinla technique est dite
guantitative.

L’élastographie ultrasonore est une nouvelle tegimipermettant de réaliser une
imagerie quantitative des parametres élastiquestidegs. Cette technique consiste a
détecter la déformation des tissus lorsqu’ils smimis a une contrainte externe ou a des
vibrations internes (les contractions cardiaquelg. vise ainsi a compléter par une mesure
guantitative la palpation effectuée par le médgmnar dépister la présence d’'un nodule
dur. Ce geste médical simple est souvent le pregaste pratiqué dans le dépistage d'un

certain nombre de cancers, par exemple les caduessin ou de la prostate.
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2.4.2. Les Techniques de I'élastographie :
Les différentes techniques d’élastographie ultmas®e pour estimer les propriétés

mécaniques des tissus peuvent étre divisées engileupes, I'élastographie quasi-statiqgue
et la sono-élastographie, selon que la sollicitatiécanique appliquée aux tissus est
statique ou dynamique.
Ces méthodes différent les unes des autres par :
- la nature de la compression qui induit la défororaticompression dynamique ou
statique.

- Latechnique de traitement du signal pour estiméeeéformation.

2.4.2.1. Estimation de I'élasticité par commssion dynamique (élastographie
dynamique) :

A. Sono-élastographie :
Cette technique a été développée par LERNER @63[27] [28] . Vers les années
1980, elle a été I'une des premiéres a fourniridEsmations mécaniques sur les tissus
biologiques. Cette méthode consiste a mesurer limdp du mouvement du tissu soumis
a une vibration mécanique basse frequence (de 28 H¢hz ) en effectuant une analyse
DOPPLER ( figure 2.6).
Pot vibrant

(fréquence
de 20 Hz)

Sonde

Région
P imagée
Onde mécanique

basse fréquence

Figure 2.6 : Dispositif utilisé en sono-élastographie.

Un pot vibrant génére une vibration mécanique basgseence dans le milieu, dont
on image I'amplitude des déplacements locaux [26].

La deuxieme mesure a été effectuée pour évalugitdase de propagation des
ondes générées par le vibreur [29] [30] ; sachaetlgrsqu’'un milieu est excité par une
source mécanique, deux types d’'onde se générestorttles de compressions (onde P) et

des ondes de cisaillement (onde S) comme le mdatfigure 2.7 :

-32-



Chapitre 2: Caractérisation des Tissus Mous eaiographie

Depth (mm)
88328888 3

20 30
Times (ms)
Figure 2.7 : Milieu sollicité avec une onde impulsionnell3]

On distingue les déplacements dus a une onde Bragression et a une onde S de

cisaillement. Les celéritéq;) de propagation de I'ondes de compression et adle

'ondes de cisaillement@,) sont en fonction des propriétés meécaniques dueumil

(constantes de LAME, , 1/) ou elles se propagent :
Cp = A|—+—2'u (2.1)
\ »

c.= ¥ (2.2)
0

Et

En mécanique, les constantes de LAME,( ), le module d'YOUNG et le

coefficient de POISSONH,v ) sont liés par le relations suivantes :

A ot E:S)IL+2/,1

p=— L , (2.3)
2(A, + ) A +u

Or dans les tissus biologique4 :>>y, dou il en résulte une quasi-

incompressibilité des tissus mous et une relat®prdportionnalité entré et v. De ces
considérations les relations 2.3 deviennent :

v:% et E=3.u (2.4)

Par la mesure de la vitesse de cisaillement ongstimer le module de YOUNG :

E=3u=3pC? (2.5)
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La ccexistence des ondes P et ondes S, induit dewopienes d’interférences et
'estimation de la vitesse sera erronée, la raiponr laquelle I'utilisation d’ondes

transitoire a été envisagée [31].

B. Elastographie Transitoire :
Elastographie transitoire appelée aussi élastograpmpulsionnelle a été

développée au laboratoire Onde et acoustique (ES®Ersité paris, UMR CNRS 7587)
par 'équipe de MATHIAS FINK [31]. CATHERINE et al [32ont montré qu’une telle
sollicitation permet de remédier aux problemes desditions aux limites et au
phénomene d'interférence; dans cette techniqueilieurest excité par une impulsion
basse fréquence et pas par une vibration entreteaudans ce cas I'onde de compression

va disparaitre tres vite du fait que sa vite€se est plus grande que celle de I'onde de
cisaillementC, (environC, =1500m/s ; C,=10m/s dans I'eau).

La figure 2.8 montre le dispositif utilisé darette technique :

Pot vibrant
Générant une
impulsion ~~a Piston
Onde basse circulaire
Fréquence e
L A, A 70mm
Fantdéme :
En gélatine — I
d'agar Pl o [ iy
£I33
- Enregistrement

s
LZ = A
Transducteur~" \_/—> Et traitement

Ultrasonore des signaux
(3.5 MHz)

Figure 2.€ : Dispositif expérimental utilisé par CATHELINE et al élastographie
impulsionnelle 1D[32]

L’inconvénient de cette technique est que la mesurenodule de YOUNG est
monodimensionnelle et ainsi que le dispositif (pbtant et transducteur) est difficilement
applicable in vivo. Une cartographie d’élasticitétenue par élastographie impulsionnelle
2D sur un fantdme en gel d’agar contenant une smmtucylindrique plus duré{ 20mm) ;

est illustré sur la figure suivante:
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kl-‘

TR e v ——

e

Figure 29 Cartographle de I'élasticité en 2D. [33]

L’élastographie impulsionnelle présente plusiewmanéages par rapport a la sono-

élastographie telle que sa rapidité et sa faibisibdité aux conditions aux limites.

2.4.2.2. Estimation d’élasticité par compressn statique (Elastographie Statique) :

Introduite au début des années 1990 par J. OPHIR ¢2st la premiére technique
a avoir fourni des cartographies d’élasticité drpschumain ; elle se base sur I'application

~

d’'une compression statique (de l'ordre de 1 a 2 ) le milieu entrainant des
déformations inversement proportionnelles au modli¥OUNG local des tissus. Les
zones les plus molles se déforment plus amplementes plus dures.

La technique utilise I'échographie pour imager iéeu avant et apres compression
et déduire par intercorrélation des signaux ulmases, le champ de déplacement axial
résultant. De ce champ, on calcule I'Elastogrammdadeone imagée, qui n’est autre
gu’une cartographie des déformations induites’paplication de la compression.

En élastographie statique, I'estimation de la whd&tion peut étre la finalité ou
I'étape préliminaire incontournable a la recondicucdu module de YOUNG [34].

Dans ce mémoire, nous nous sommes in&eeksméthode d’élastographie statique.

La figure 2.10 montre le schéma de priaadp cette méthode.

Image RF
I ond ] avant compression
Direction - [i ! : Déformation
axiale : i en %
| ; ' 6
I
¢ L i i Traitement , 5
— = 5 b de signal — | g
- o 2
: e nal
Compressio Elastogramme
2 =
T Image RF
Inclusion, : aprés compression
Rigide . |
I
ceienand
isssiSIFigure  2.10: schéma de principe de [I'élastographi
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L’Elastographie statigue peut se révéler promettesige des organes humains
accessibles comme le sein [35]. Elle permet unelened détection des |ésions, sans pour
autant parvenir a les caractériser ; mais ellepkst difficile a mettre en oeuvre sur des
organes profonds ou difficiles d’acces comme lastate ou le foie, car sa performance
dépend de la qualité et de 'homogénéité de laraorie appliquée [36]. En effet lorsqu’un
milieu biologique subit une compression suivant ulmension (axiale), il en résulte
également une dilatation dans les deux autres dimes (latérale et azimutale) ; si 'on ne
tient pas compte de ces dilatations, le profil @®mdmation sera d’autant plus erroné que la
compression appliquée sera importante. Estimer préision la déformation d’un milieu
suivant une dimension nécessite donc de prendcerapte le mouvement 3D du tissu.

Cependant peu d’estimateurs 3D ont été dévelopmesjaur. La plupart d’entre
eux sont des extensions d’estimateur 2D [31].

Les tissus biologiques ont un comportement mécanitpn linéaire et de plus,
d'une maniére générale sont non isotropes. Toutkfest indispensable de s’appuyer sur
un modele mécanique simple pour caractériser leprigtés d’élasticité des milieux
biologiques. Pour utiliser le modéle du solide &g, linéaire et isotrope (ou solide
élastique de HOOKE) certaines hypothéses doivemt faites pour pouvoir décrire le

comportement mécanique des tissus biologiques.

2.5. Modélisation physique des tissus mous :
TERZOPOULOS a été le premier a voir l'intérét de esnad des modeles de

déformation basés sur des lois physiques, univessedui puissent étre appliqués a un
ensemble de situations réelles le plus large plessdm empruntant les théories et les
méthodes de l'ingénierie mécanique pour les apgligda simulation d'objets déformables
[37]. Les modeles physiques des tissus mous ont pbjectif de simuler de maniére
réaliste le comportement mécanique d’un organeneustructure anatomique.

Dans ce qui suit on va présenter les divers tesdeour la simulation des objets

déformables comme dans notre cas la déformatiotises mous

2.5.1. Modéles masses-ressorts.
C’est le modele le plus simple [38] ; il consistenadéliser I'objet par un ensemble de

points reliés entre eux par des segments. Lespo@présentent des masses considérées
comme ponctuelles et les segments sont considénése des ressorts. Dans le processus
de simulation, a chaque itération, on calcule tesefs exercées par chaque ressort sur les

deux masses situées a ses extrémités. Ces foesgsigient en fonction de la variation de
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longueur du ressort et de sa raideur.

2.5.2. Modeles BEM (Boundary Element Method):
Dans ce modéle on divise la frontiere de l'objetrrfigce) enn éléments qui

représentent les déplacements et les contraintssitEnon utilise la formulation intégrale
de frontiere de Navier pour générer un system@ndéquations [39]. Enfin, on applique
des conditions de frontiére en fixant les noeudsurRrouver les déformations de
I'objet, il faut inverser la matrice de la rigidikg du systéme suivant:
Ke. € =F (2.6)
2.5.3. Model LEM (Long Element Method):

Ce modeéle considére les tissus comme des objetsmpressibles composés en
majeure partie de liquide (ce qui est le cas etiqu@) [40]. L'objet est caractérisé par le
principe de PASCAL, qui établit que, dans un fluidkeompressible en équilibre, les
pressions se transmettent intégralement. L'incosgibdité du fluide implique que la
conservation du volume doit étre garantie lorsqu’d interaction externe et déformation
de I'objet ; le comportement de I'objet est expripaé:

Ke X =F (2.7)

Ou les déformations sont données par les changend&tat,x, sous l'influence
des forces externes (gravite, pression externe, etce est la matrice de rigidité du

systéme.
2.5.4. Modele FEM (Finite Element Method):

La méthode des éléments finis [41] [42] utilise beses de la mécanique pour la
simulation des déformations ; la méthode anal¥setgie potentielle de déformation de
I'objet sachant que le but est de chercher la jposit'équilibre qui minimise cette énergie.

Pour cela, on découpe I'objet en sous-domainesalit@tres ou hexahédres). sur
chaque sous-domaine, on définit un ensemble detgpgies noeuds) de contrdle sur
lesquels le probleme sera évalué, ensuite oneautilés fonctions de forme qui définissent
le champ local continu en fonction des valeurs paits de contrdle. Ce champ local
continu dépend des déformations et des contrad#e®bjet. L’équation d’équilibre du
systeme doit étre vérifiee sur chacun des élémeatgqui va se traduire par des équations
sur chacun des noeuds. En chaque noeud on peut écrr équation linéaire faisant
intervenir la valeur de la fonction de forme damste zone. En regroupant toutes ces
équations linéaires dans une matrice, on obtiestysteme matriciel de type statique:
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Ke.U=F (2.8)
Ke : est appelée matrice de rigidité du systeme.
U : vecteur des déplacements.
F : les forces externes appliquées aux noeuds.

Cette méthode est expliquée en détail dans I'anAexe

2.5.5. Discussion des différents modéles :
Les modeles décrits précédemment présentent teuavd@tages et des limitations.

Le tableau ci-dessous représente une analyse catiwpaentre ces modeles [38] :

ressort
Rapidité * * %k k * * %k k * % k
Réalisme physique * * Kk %k Kk k * * * *
Implantation * * Kk k * * % * *
Changement de * K * Kk k * - -
topologie

Tableau 2.3: analyse comparatif entre les différentes méthode

De nos jours, I'emploi de la FEM s’est généraligdusieurs domaines telles que la
mécanique de fluides, I'aéronautique, le magnétistrensfert de chaleur ...etc. Elle
permet de résoudre tout probleme défini par deaténs aux dérivées partielles avec des
conditions aux limites et initiales.

Il existe aussi la méthode des différences fipis est trés attrayante par sa
simplicité quand il s'agit des problémes a géoreétéiguliere (domaines rectangulaires) ;
par contre il est tres difficile a la généraliser problemes a géomeétrie complexe avec des
conditions aux limites quelconque comme il esticli# d'écrire un code général pour cette

méthode.

2.6. Modélisation thermique des tissus mous :

Pour des applications médicales, la modélisatiemtique des tissus biologiques a
été fortement motivée par la cryogénie, I'hypothermtanalyse des brQlures ainsi que la
mesure des propriétés thermiques des tissus ethiusanguin.

Beaucoup de travaux ont été consacrés a la matiétisde la réponse thermique
du corps relativement a la détection et au traitérda cancer par I'hyperthermie.

Le mode d'application de la chaleur au tissu démhntype de la tumeur, de sa

localisation et de sa taille.
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Par exemple lors des séances de traitement parthgpmie, on doit pouvoir
prédire ou estimer la distribution de températurecaune bonne précision et précaution
pour ne pas endommager les tissus sains adjacdotsla nécessité de disposer d'un
modele complet. Le probleme crucial dans la modttia se rapporte au réle que joue la
circulation sanguine dans I'équation de la chaleur.

Dans ce qui suit on va présenter les principaogates qui mettent I'accent sur la

perfusion sanguine et les phénomenes d'échangesigies qui lui sont associés.

2.6.1. Le modéle de PENNES:
PENNES (1948) [43] était le premier a proposer urdéfe convenable pour

prédire la distribution de la température danstiesis humains, quant a l'origine il a été
utilisé pour prédire le champ de température danant-bras. Aujourd’hui, ce modele est
encore largement utilisé, en dépit de ses limiatid_'équation de la chalewansce
modéle est sous forme :

pu%—-[ =0.(kOT) +(pv),.1,(T,-T)+Q (2.9)

Tel que :

k : Conductivité thermique du tissu en (w/m.°C)
o : Densité du tissu (kg/th

U, : Chaleur spécifique du sang ( j/kg.°C).

v : Chaleur spécifique du tissu ( j/kg.°C).

7, : Taux de perfusion sanguine local ( kg.gt).

Q: Source de chaleur (I'énergie acoustique dépoaéamté de surface).

T : température du tissu (°C).
Ta: température artériel du sang (°C).

Dans I'expression (2.9), en partant de gauche dedres deux premiers termes
expriment la loi de transfert de chaleur dans uhemiconducteur. La contribution de
PENNES (1948) a été d'ajouter les troisieme et qgmei termes qui indiquent,
respectivement, le surplus d’évacuation de chatkua la perfusion sanguine dans les
tissus et I'apport d’énergie externe aux tissus.

Dans sa version originale, PENNES (1948) a considéperpour décrire

exclusivement le dépdt de chaleur induit par leatnélisme, mais il est possible d'utiliser

son modele pour inclure des sources d’énergiemxtsymme les ultrasons [11].
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PENNES considére que I'échange d'énergie entre ieseaax sanguins et le tissu
environnant se produit essentiellement a travesspbrois des capillaires (vaisseaux de

diamétre entre 5 et }8n) ou la vitesse du sang est trés faible. || avaque la

contribution thermique du sang peut étre modéls@mme si le fluide entrait dans un
bassin imaginaire (le lit capillaire) a la températ des vaisseaux majeurs, et
s'équilibrait immédiatement avec le tissu envirorinaensuite, le sang sort du bassin et
rejoint la circulation veineuse a la températurdisisu, soit T.

La figure 2.11 explique le principe de ce model :
X

Flux Génération métaboliqué Flux
de la chaleur
oT
-k
6x x+dx

Convection due au passage du
sang a travers les veines porté
une température Ty

Figure 2.11: Schéma de principe du transfert de chaleur atilgamodel de penne.

Dans les paragraphes qui suivent nous exposonmdésles dont le but était de
mieux rendre compte de la contribution sanguinesdaquilibre thermique global. Nous

verrons comment le modele de PENNES ne convient fiages les situations.

2.6.2. Les premiers modéles de perfusion sangain

Certains chercheurs ont tenté de mieux cerner ldribation du sang dans
I'équilibre thermique des tissus; parmi eux ontMITCHELL et MYERS [44], qui ont
étudié l'effet d'un échange a contre-courant eutre artére et une veine; dans leurs
modeles, ils ont incorporé des équations qui déatives échanges de chaleur entre les
vaisseaux ainsi qu'entre chaque vaisseau et legisgronnant ; mais leur modeéle ne tenait
pas compte de la conduction dans les tissus euxesém

Malgré cela, le traitement séparé des tissus ®tvedesseaux a servi du point de
départ aux plus récents développements dans |'@éesdransferts thermiques dans les
tissus en perfusion. KELLER et SEILER [45] ont redasmodele de MITCHELL et

-40-



Chapitre 2: Caractérisation des Tissus Mous eaiographie

MYERS et y ont ajouté une équation de conservat®iiéergie pour le tissu autour des
artéres et des veines, ce qui a couplé ces desngnrele plan thermique ; comme ils
adhéraient au concept de PENNES, les capillaires tzoemp pour un puits de chaleur pour
le tissu chauffe.

Ensuite, il y eut WISSLER (1970) [46] pour qui leriations thermiques dans les
grands vaisseaux devaient étre séparées de celessdus. Son modéle consiste en trois
équations couplées : la premiere est similaireeguéition de PENNES (2.9), les deux
autres equations modélisent les transferts themsiglans les grandes artéres et veines
(macro circulation). Mais la véritable distincti@ntre «grands» et «petits» vaisseaux
repose plus sur des aspects qualitatifs des dio@nsjue sur une véritable analyse
thermique.

Ultérieurement, d'autres experts dans le domairter@mis en cause la validité
physique et physiologique de I'équation de la alralde PENNES, en particulier la
contribution du flux sanguin. La discussion a éteecée par WULFF (1974) [47] qui a
avanceé que l'effet de convection devait provenifldx net du sang dans le tissus et que,

par conséquent, la contribution du sang devradt @wdélisée par un terme directionnel de

la forme (pv).v,.OT (ou v.est la vitesse du sang) plutdt que par le term&aiseade

perfusion suggéré par PENNES.

2.6.3. Longueur caractéristique d'équilibre thermicue :
Un pas considérable dans la clarification des nigoas des transferts thermiques

dans les tissus vivants a été accompli par CHENGQItMES (1980) [48]. lls ont évalué

une longueur caractéristique d'equilibre thermifug qui est définie comme la longueur

du vaisseau sanguin pour laquelle la différenceeelat température du sang et celle du
tissu adjacent est réduite &/ €) (e = 2.7183) de sa valeur initiale. En négligelas
variations temporelles de la température sanglimevant ses variations spatiales le long

d'une dimension caractéristique du vaisserobéit a I'équation suivante:

A(puv) V dT =nh(T-T,) (2.10)

ds
Ou:
. La vitesse moyenne locale du sang,

v
n : Le coefficient local de transfert conducto-coctife
h : la circonférence du vaisseau sanguin.

A

: section du vaisseau sanguin.
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L’équation (2.10)peut étre écrite d’'uniagon plus bréve:

L. O;TS =(T-T,) (2.11)
Avec
Le = M (212)
n.h

L. est la longueur caractéristique d'équilibre thqurai.
CHEN et HOLMES ont utilisé les estimés geet calculé (L), pour une palette de

vaisseaux aussi larges que l'aorte et aussi pptésdes capillaires. La déduction la plus
significative de ce modele semi quantitatif est djgquilibre thermique des vaisseaux
sanguins apparaitrait non pas dans les capillaiees dans les vaisseaux de diamétre entre
0.2 et 0.5 mm. Cette conclusion vient contredingplbthése sous-jacente du modele de
PENNES.

Ensuite CHATO (1980) [49] a effectué une analyse estige de la relation entre
tissus et vaisseaux pour diverses configuratiomsngériques et a conclu que I'amplitude
des échanges thermiques entre vaisseaux et tigpendhit surtout de la taille des
vaisseaux sanguins : les grands vaisseaux eécharmmntd'énergie avec le tissu
environnant et leur température n'est pas affeptgele champ de température dans le
tissu, tandis que les petits vaisseaux (artérialesiules et capillaires) sont quasiment en
equilibre thermique complet avec le tissu. Seslta@suconcernant les vaisseaux de taille
intermédiaire n'étaient pourtant pas tres conctud®HEN et HOLMES soulignent que ces
vaisseaux intermédiaires sont au centre de lajeatdu modele de PENNES. Par ailleurs,
WEINBAUM et al. (1984) [50] ont évalué.lpour plusieurs configurations spécifiques.

Ces modeles incluent un simple vaisseau au milietissu, une paire a contre-
courant et un vaisseau périphérique. Leurs analgieek taille du vaisseau, a laquelle
I'équilibre thermique est atteint, ont confirmé Iesultats de CHEN et HOLMES.

Maintenant, voyons plus en détail ce modele

2.6.4. Le modele de CHEN et HOLMES (CH):
Dans ce modéle, les vaisseaux sanguins sont graampéieux catégories : les

grands vaisseaux, qui sont traité séparémentsaidts vaisseaux qui, de par leur taille
réduite et leur grand nombre, sont traités comiie faisaient partie du continuum qui
inclut le tissu ; certains de ces petits vaisseanixune importance significative dans la

mesure ou leur température differe de celle du &&facent. La limite de séparation entre
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ces deux catégories de vaisseaux correspond agoeese du réseau vasculaire ou la

longueur du vaisseau est proche de la longueuctégistique d'équilibre thermique.

oV

Tissu solide Sang
(espace vasculaire)

Figure 2.12 : représentation schématique du volume de contf@le tissus
avec les sous volumes dsutlg et du sang V

Prenons le volume de contréle de la figure 2.12 mpprésente le continuum
mentionné ci-dessus. Le transfert thermique ergtigspvaisseaux sanguins et tissus a été
étudié séparé en trois modes. Le premier modeteefi@quilibration de la température
sanguine, initialement a la température des gramisseaux avec celle du tissu. Par
conséguent le sang ressort du volume de contr8kentisllement a la température locale
moyenne du tissu. Ainsi, la contribution thermiqiie sang entrant dans le volume de

contrdle est similaire a celle décrite par le tedaeerfusion de I'équation de PENNES :
q, = (ev).r (T, =T) (2.13)
Avec g, la contribution thermique du perfusion par unigévdlume.

Le paramétre de perfusian exprime uniquement le flux sanguin dans le volume
de contrdle efl, se rapporte a la température des vaisseaux leggnds dans le volume

de contréle. Cette température se situe typiqueraetne les températures des vaisseaux
majeurs et celle du tissu.

Le second mode de contribution vasculaire dansillboe thermique des tissus
concerne les vaisseaux déja équilibrés. Ce modeamgorte a la partie du transfert
thermique qui a lieu quand la circulation sanguim@ose une convection de chaleur
contre un gradient de température.

La température du sang est égale a celle du tisset Ta contribution thermique
par convection prend la forme suivante :

q. = (pv),.P.OT (2.14)
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® Représente le flux volumique net du sang par whté&urface dans le volume
de contréle.

Le troisieme mode du modele CH décrit la contritmutthermique des petites
fluctuations de température du sang, presque bqgtiilie long du gradient de température
dans le tissu. Ce mode est proportionnel au gradietempérature dans le tissu et dépend
de la structure micro-vasculaire locale. Ceci ifidi€rvenir un tenseur de «conductivité de
perfusion »K ,, qui dépend de la géométrie vasculaire. La cautioh de ce mode s'ecrit :

qp, = -0.(K,OT ) (2.15)

Cependant, une définition claire des vaisseaugqome équilibrés et leur relative
contribution par rapport aux modes 1 et 2 n'ontgtésabordées par CHEN et HOLMES.

Ainsi, le modéle de contributions du modele CHaddenu en remplacant le terme

de perfusion de PENNES par les trois modes mentignoéshaut, alors cela donne :

pu%—l- =0(kOT) +(pv).r (T, =T) = (pv)P.OT +0.(k OT) +qp, (2.16)

Comparée a I'‘équation de PENNES, l'application duateo@H est plus difficile

puisque elle requiert une certaine connaissandt& gieomeétrie vasculaire locale.

2.6.5. Le modele de WEINBAUM, JIJI et LEMONS (W) :

Mathématiquement l'approche de ce modéle ressemldelui de KELLER et
SEILER [45]. Pourtant, le modele WJL repose sur umzniére différente dans la
considération des vaisseaux. La figure ci-dessoastna la configuration de base du

modeéle WJL :

Figure 2.13 : Configuration du modéle de WJL pour les tissusyséss avec une paire
artereveine.
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Les vaisseaux majeurs ne sont pas concernés dansdade et les équations ne
s'appliquent qu’aux vaisseaux de petite taille ntpis ont une importance significative
dans le bilan thermique. En développant leur modeleont d'abord procédé a une
évaluation approfondie de.lpour différentes configurations géométriques vias@s qui
peuvent exister dans les couches périphériquetis$ess (ce qui a été a peine abordé par
CHEN et HOLMEYS).

Cette configuration de base illustrée dans la &g 3, consiste en un volume de
contrdle du tissu comprenant une paire de vaisssanguins, thermiquement significatifs,
connectés par capillaires et jonctions artério-@eses. En se fondant sur des observations
anatomiques et des mesures a haute résolutioralgpatans les tissus périphériques,
WEINBAUM et al. ont conclu que la contribution regje de la version locale aux
transferts thermique est associée a un mécanistoenpiet a contre-courant de transfert
de chaleur entre paires d'artéres et veines epa®raux échanges au niveau des capillaires.

En négligeant la conduction axiale, la conservati@mergie pour une artére ou une veine

S'écrit :
_
(o), ST = —nq, - 27(00) g, (2.17)
-
(o), X8 = ng, - 2m(pv), g1, (2.18)

Tell que g est flux massique capillaire (artério-veineux).

Les termes de gauche dans les équations (2.12).18) (représentent la chaleur
échangée par convection le long des artéres eeseirspectivement dans le volume de

contréle. Ce mode de transfert de chaleur est m@térpar la densité du nombre des

vaisseaux (n), de leur rayor)(et de la vitesse du sany J.

Dans la partie droite des relations (2.17) et (2,18 premier terme représente la
chaleur échangée a travers la paroi du vaisseadistgue le second terme représente
I'énergie apportée ou retirée du vaisseau viadpslaires de connexion (jonctions arténo-
veineuses). On peut exprimer la loi de conservat®mmasse :

d(nr2V)
ds

En substituant I'équation 2.19 dans (2.17) et (2.@8)aboutit aux trois équations

=-2nr,g (2.19)

couplées suivantes :
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— dT
n(pu)s.er.d—ca =-q,

-

n(pu)s.rszv.% =—q, (2.20, a, b, ©)

-

PU%—I =0kOT)+ng(pv),.(T,-T,) - nﬂ(,OU)Srf.\?% .

-

Dans (2.20 c), le terme de gauche représente iatiear de la chaleur dans le
volume de contréle au cours du temps. Dans la epaitoite, les termes traduisent
respectivement la chaleur de conduction dans lesgau, I'énergie échangée via les
capillaires et I'échange net entre le tissu etlegpartere-veine.

Dans le modéle WIL, le second terme dans la pdrtidge de I'équation (2.20 c)
ressemble au terme de perfusion de I'équation d&NIEIS. Une validation précise de ce
modele théorique n'est pas encore disponible. €lal en partie & sa complexité et au
besoin d'une description détaillée de I'architectwasculaire associée. Cependant,
WEINBAUM et al. ont tenté de simplifier leur modé&erois équations, en supposant que
la température moyenne du tissu peut étre apprexipaé une moyenne des températures
des arteres et veines adjacentes ; Cela permedtutiala une formulation trés proche de
celle de PENNES.

2.6.6. Comparaison des différents modéles :

La Conclusion de l'analyse thermique a travers daglieur caractéristique
d'équilibre, était que le processus majeur d'émuailion thermique n'a pas lieu dans les
capillaires, comme il a été supposé par PENNES mais les vaisseaux pré ou post
capillaires. Le modéle de PENNES ne prend en compte mécanisme de convection
directionnel du flux sanguin, ni la possibilitéah@nge thermique entre paires de vaisseaux
(arteres et veines).

Méme si lI'amplitude relative de ces contributioaste a évaluer, il est clair que
l'interprétation de PENNES ne peut décrire vérdatdnt le processus d'équilibration
thermique entre les conduits de sang et le tisgita@mant ; mais ce modéle a simplement
prédit, de facon réaliste, la température dansie pour des tissus assez éloignés des
grands vaisseaux. Cela suggere que dans deslogsdes grands vaisseaux, les nouveaux
termes qui distinguent les modéles CH et WJL deaia® PENNES contribuent peu au
bilan total des transferts thermiques.

A premiére vue, les équations d'équilibre propoggesCHEN et HOLMES (CH)
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et WEINBAUM et al. (WJL) montrent que le terme derfpsion dans le modele CH est
mathématiquement similaire au terme d'échanges entgres et veines dans WJL via les
capillaires. Pourtant, le modéle WJL considére tgehange a arteres et veines est le
processus majeur d'équilibration thermique, tamglie le modéle CH tient compte
seulement des flux d'énergie qui traversent lemelule contréle, sans se préoccuper de
vérifier si les vaisseaux sont arrangés en paivesam. La remarque pertinente est que le
flux sanguin local moyen dans le modele CH diffdeecelui de WJL. En fait, il a été
démontré que ce flux moyen s'annule avec le fluxdeemasse a travers le volume de
contrdle, méme si le mouvement sanguin n'est pasCeumode de convection représente
des vaisseaux déja en équilibre avec le tissu adfjatans CH, alors que la convection
dans le modele WJL est directement reliée au psosesdéquilibration méme.

On peut dire que l'estimation du modele de PENNE8&oané la création des
nouveaux modeles qui interprétent mieux le réleladgerfusion dans I'équation de la
chaleur dans les tissus biologiques ; sachant guminplexité ajoutée par ces modéles
exige une connaissance plus approfondie de la géemaasculaire dans les tissus et
organes en question.

Le tableau 2.4 résume les domaines d'applicatiareddalifférents modeles [Q5]

Modéle| Mécanisme vasculaire Commentaire d(mm) |L/Le |Tissue étudié
Penne |Diffusion capillaire Décrit I'effet de <0.3 [<0.6 |Cortex du rein de
collection thermique porc
des tissus non
Perfusion apparentée |adjacents aux
a un terme source/puitgaisseaux. 0.5-1.0|{>>1 |Muscle profond
de chaleur
CH Effet accumulé de Version de penne [<0.3 [<0.25|Cortex du rein d¢
chacun des vaisseauxincluant les effets porc.
(perfusion- convection-d'une convection
conduction). local
WJL Echange thermique a|Echange entre <0.3 |<0.3 |Tissus musculaire
contre- courant artéres et veines via périphériques
(arteres/veines) capillaire et
anastomoses arterio-
veineuses .

Tableau 2.<: Les domaines d'application des différents max

2.7. La prostate:
La prostate est un organe situé immédiatement Eowessie, en arriere de la

symphyse pubienne et en avant du rectum. Ellef@hae d’une chataigne et mesure 3 cm

de haut, 4 cm de large et 2 cm de profondeur chexulte jeune.
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Elle pese alors 20 a 25 grammes:

: — Uretére
ot Vessie =~ (anal déférent
Conduit déférent —Ag —— Visicule sémingle
Vésicule séminale —f-5 Sphincter .\ S, /-, e vescuire prostoique
PFDSITI;E N 1 weA—— Ners érecteurs
Conduit &joculoteur Musdes dbgérinée \ .-.‘%-_‘“‘_—SIZIhl"ETET stii6
Glonde A | Ners érettpurs————
bulbo-wrétrole |
|
Epididyme
Tesficule
B
Vessie—— (anol déférent
Symptyse _
il \C EP'T'"flwf Isse |
[Esicule séminole )
Ners éreceurs A. vued en'sgmble.
B. Vue antérieure en coupe
C. Vue latérale
Rectum
c Testicle ~ Prostote Sphincer i

Figure 2.14 : la prostate dans I'appareil urogénital.

L’essentiel de la prostate est constituée desdgkan et elle est entourée par une
capsule fibro-élastique. L'intégrité ou non de eethpsule prostatique est un élément
capital a prendre en compte dans le cancer deotdgte. Les cancers qui ne dépassent pas
cette capsule sont dits localisés (a la glandetatiqee), et ceux dont les cellules
cancéreuses ont dépasseé cette capsule sont au log@tement avancés. Un des objectifs
du bilan clinique, biologique et radiologique réaéliune fois le cancer de la prostate
découvert est de tenter de définir I'intégrité aunmle cette capsule car les traitements qui
peuvent étre proposer au patient ne sont pas leemé

Il est depuis longtemps connu que les tumeurs gtigees sont significativement
plus dures que les tissus normaux. C’est pourtgidoucher rectal (TR) est un outil
majeur pour la détection de ce cancer. Cepend#eat patique a ses limites car elle reste
subjective, et elle est limitée a la détection desges anormalités tissulaires rigides
proches de la surface de la paroi rectale. La ewe#l approche pour mettre en évidence la

présence d'un cancer de la prostate est I'évaluati® la zone par toucher rectal, et
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I'utilisation d’un test sérum spécifique de la pgade (PSA). Le dosage de PSA se fait a
partir d’'une simple prise de sang. Il fournit uredu de soupcon de la présence du cancer
et une indication globale de son développementsma donne aucune information
concernant 'emplacement, la taille et le typetalmeur. En se basant sur un seuil de 4
ng/dl, la sensibilitédu test de PSA pour détecter un cancer considérdme «
cliniquement significatif » est de 63 a 83% (Haatisal. 2001) [51].

L’échographie ENDORECTALE (TRUS) fournit une infoation sur la réflectivité
ultrasonore des tissus ; elle est couramment égilipour 'examen de la prostate. La
fréquence centrale utilisée pour 'examen est gdagrent dans une gamme allantde 7 a 9
MHz. L’échographie seule a une sensibilité d’emvirdl% a 92% pour les cancers
prostatiques.

Ni I'IRM (QUINLAN et al. 1995) ni la tomographiegp rayons X (EL GABRY et
al. 2001) [52] ne sont considérés comme adéquats lodétection du cancer de la

prostate.

2.8. Conclusion :

Dans cette partie on a discuté d’avantage surdailglition de la température au
sein d'un tissu biologique sachant que I'évaluatibn modele de PENNES a donné
naissance a d'autres modeéles qui interpretent nieetde de la perfusion dans I'équation
de la chaleur.

La complexité ajoutée par ces modeles fait appeaina connaissance plus
approfondie de la géométrie vasculaire dans Issdigt organes en question. Les auteurs
ont signalé que les modeles WJL et PENNES peuvient $lappliquer aux régions avec
des paires de vaisseaux (arteres et veines) ddegan petites tailles respectivement.

Le modéle de PENNES est le plus simple a appliqué prédire rapidement le
régime transitoire de la température tel celui oam@ dans certaines conditions
d'hyperthermie. Cependant, dans ce mémoire now®nsapas évalué les différences
pratiques entre ces modeles et surtout leur infleemquant au comportement
thermoélastique des tissus biologiques.

Puisque les variations naturelles ou induites ddidaibution de température dans
le tissu provoquent des effets mécaniques (dilatibnompression) ; on va expliquer les
lois principales qui expliquent I'effet de défornoet des corps suite a une sollicitation
d’extérieure ; c’est l'objectif du prochain chapitrformuler pour I'étude de la

thermoélasticité des corps.
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Chapitre 3 : Notions de Base de la Thermoélaséci

3.1. Introduction :
L’élastographie est une modalité d'imagerie deabékité des tissus, ou plus

précisément du comportement élastique des tissimis@ une contrainte. Cette méthode
s’appuie sur la théorie de la mécanigue des milédastiques et sur la thermoélasticité, qui

s'intéresse aux effets de la chaleur sur les datgsaet déformations dans les corps solides
élastiques et vice-versa. Ainsi, c'est une extendela théorie conventionnelle d'élasticité

isotherme. Dans ce chapitre nous rappelons leon®tie tenseur de contrainte et de
déformation, ainsi que la loi de HOOKE en élasti@t la loi en thermoélectricité.

3.2. Lois de la mécanique en petites déformations
3.2.1. Contraintes :

Les forces extérieures, nécessaires pour déformesorps, sont exercées sur sa
surface, par effet mécanique, ou en son cceur, pathamp de force (tel le champ de
pesanteur). Les contraintes ont la dimension djpnession. En revanche, a la différence
d’'une pression (exclusivement normale) elles oné womposante normale et une
composante tangentielle.

Considérons une facette de surfat® dans un milieu continu. La partie de ce
milieu située d’'un c6té delS exerce sur l'autre partie une fored= (Figure 3.1). Les
interactions entre ledeux parties du milieu étant a courte distancejéimit le vecteur de
contrainte en un point O de cette surface comnimite :

o=lm — 3.1
lim s (3.1)
Au point O, la normale a la surface est définie lpavecteur unitaire n, orientée

vers I'extérieur de la partie du milieu qui sulaitdontrainte.

o Contrainte normale

n

o dS

Contrainte
tangentielle

Figure 3.1: définition de la contrainte

Considérons maintenant un élément de volume repéspear un cube. Les
contraintes agissant sur ce volume sont entiéregistminées par 3 vecteurs contraintes

o, 0, et g,, s'exergant sur 3 faces perpendiculaires (FigLe 3
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—_—

033 3

32

B 7.

13 422

()

n,

Figure 3.2 :schéma représentatif des contraintes.

En projetant ces vecteurs des contraintes suexes définissant l'espace, il en

découle que la contrainte est décrite par 9 commesdormant un tenseur. La projection

du vecteur contrainte sur la normahest appelée contrainte normale, et celles sur les
autres axes, contraintes tangentielles ou de leisaht. La contrainte intermese présente
dans ce cas comme étant un tenseur de 9 éléments :
Ull 012 013
g= 021 022 023 32)
031 032 033
Les contraintes, 0,,eto,,, sont les contraintes normales et les autres csampes

sont les contraintes de cisaillement.
La condition d'équilibre impose que les moments figses agissant sur les

surfaces sont nuls et par conséquence, le tensecordrainte est symetriqug =0, ce

ji »
qui réduit le nombre de composantes a six.
Ull 0-12 0-13
=01, O3 0y (3.3)
0-13 0-23 0-33

3.2.2. Déplacements et déformations :
Sous l'effet des forces appliquées, les corps sslise déforment d’'une maniére

plus au moins importante ; c’est a dire que chgepiet du solide subit un déplacement.
Ce déplacement est défini comme la différence elatrposition initiale et la position
finale.

Considérons deux points infiniment voismet M quelconques du corps.
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Les coordonnées de ces points dans le ré@enen,,n;)sont notées

P(X, X,, %) €tM (X, +dx, X, +dX,, X, +dX; ). La distance entre ces deux points est donc :

dl = Jdx? +dx,? +dx;? (3.4)

Apres la déformation, chaque point a subi un déprent. Le vecteudu(p,M)

donné par I'’équation (3.5) mesure la variation dpldcement entre les poingset M :

du(p,M) =u(p)-u(M) (3.5)

La distance entre les deux points devienne :

dl’ = /(dx, +duy)? +(dx, +du,)? +(dx, +du,)? (3.6)

En utilisant la convention de sommation d’Einstejui désigne une sommation sur

les indices qui sont répétés dans un méme mondregaéte ; ce qui donne :

dl? =dI*+2du .dx +du’ (3.7)
L’équation qui donne le déplacement en fanctie chaque variable s’écrit :
du :%olxj (3.8)
0x;

Dans ce cas I'équation 3.7 devient :

. ou Ou. Qdu, du
d|2=d|2+( It A "Jd)g.dxj (3.9)

ox; 0x  0x; 0x

La déformation est la différence entre la distdimtae et la distance initiale :

:, _1f 0y, +0U,- . 9u, du, 1)
2\ 0x; 0% 0X; 0%

Ou: iZj=k=1,23.
La déformation est une grandeur sans dimensioe, représente le taux de

déplacement. Physiquement le ternagcorrespond au déplacement dans la direction

x d'une surface perpendiculairexa.

Généralement les valeurs des déplacements sotaspetidonc le terme d'ordre 2 est

négligeable. L'expression de I'équation 3.10 ddvien

 du,
& 21w o4 (3.11)
2\ 0x;  0x

Le tenseur de déformatiep est symétrique et peut étre entierement défin6par
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composantes :
611 612 813

E=| . &xn &n (3.12)
sym . &,

Les termes diagonaux qui ont le méme indice régét& fois, correspondent aux
déformations de compression et de dilatation. bemds a indices croisés de la matrice de
déformation sont ceux qui correspondent & un Esadnt pur.

3.2.3. Tenseurs d'élasticité et la loi de HOOKE :

Les propriétés mécaniques d'un milieu sont entiereméfinies par la relation liant
contraintes et déformations. Aucun modéle mathé&muatsimple ne peut étre utilisé pour
décrire le comportement mécanique de la large téadé matériaux existants. Plusieurs
simplifications sont requises pour avoir un modieile a utiliser. Trois modeles sont
habituellement considérés suivant la nature duemilll s’agit du fluide non visqueux, du
fluide visqueux newtonien et du solide élastiqueH@OKE. C’est ce dernier modeéle qui
est considéré dans le cas de I'élastographie gaisiue méme si, comparé a ce modele,
la plupart des matériaux biologiques présententtarie rigueur un comportement
mécanique plus complexe.

L’expérience montre que lorsque la déformation daatide élastique est petite,
alors elle dépend linéairement de la contraintestda loi de HOOKE. En d'autres termes

il existe un tenseur d'ordre @, , tel que :
gy =Cyq £ (3.13)

Cette relation est la loi de HOOKE généralisée.

Avec :

o; : Tenseur des contraintes.
&, - Tenseur des déformations.
Cju © Tenseur d'élasticiteé qui caractérise les propg@hécaniques du materiau.
Commeo; est symetrique en i,jC;, est symétrique en i,j, et en k| alors :
D{i’ J.k, |} D{l273}4 Ciw =Ciu 13)

ofi, i, k. 1}0{123}" Ci = Cjin 13)
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Le tenseur raideu€;,, est d'ordre 4, avec 81 composantes ce qui popealmeme

de représentation. Selon la représentation de Waldgoigt (1898), en tenant compte des
propriétés symétrique d’un tel tenseur [53] :
Cin =Cii =Ciixc (3.16)

Chaque couple (ij) ne donne lieu en fait qu'a 6 posantes indépendantes cela fait
donc 36 composantes a prendre en comptes.
En effet seulement 6x6=36 composantes d’élastititipendantes sont nécessaires

pour définir les propriétés élastiques et linéailes matériaux :

Cun Cuz Cusm Cups Cuis G,

Cor Coze Cooas Cozos Cons Conpp

G Caa Casas Caas Cags Caano
Cia = C,.. C C C C C (3.17)

2311 2322 2333 2323 2313 2312

Cl311 Cl322 Cl333 Cl323 C1313 C1312

_01211 C:1222 C:1233 C:1223 C1213 C1212_

D’apres la relation de Maxwell, dans le cas degemilisothermes, le tenseQy,, est

symétrique. Ce qui permet de représenter ce tepaeuine matrice symeétrique, donc avec 21

composantes indépendantes [54] :

Cunn Cuzm Cuss Cuzs Cuis Cup
Cozz Cass Cos Cous Copo
Cy = - . Casss Cazs Caars Casro (3.18)
Sym Cos Coms Cospo
Ciis Ciap
L Croi |

Dans un solide isotrope, les propriétés mécanigoiesindépendantes de I'orientation.
Sous cette hypothese, seulement deux constadigseindantes/, , 1) appelées constantes

de LAME, sont requises pour décrire les propriés matériaux. Dans ce cas, la loi linéaire
(3.13) se met sous la forme :

0, =2ug; +A &9, (3.19)
Ou g; estle symbole de Kronecker qui définit :
1,si i = |
5, ={ o (3.20)
0, sii# |

A, : Coefficient d'élasticité de compression (prerogefficient de LAME).
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U : Coefficient d'élasticité de cisaillement (déume ccefficient de LAME).

L’expression 3.19 sous forme matricielle s’écrit :

o, [2u+A, A A 0 0 Of &
O,, A 2U+ A, A 0 0 Of &,
O3 | _ A A 2u+A. 0 0 O &4 (3.21)
Oy 0 0 0 “ 0 028,
0,5 0 0 0 0 u 0] 28,
0, | O 0 0 0 0 wuj2e,)]

Le comportement mécanique d'un solide élastiqueaiie et isotrope est donc
entierement décrit par la seule connaissancg det 1.

Les propriétés d’élasticité peuvent étre ausfnidé a partir de deux coefficients, le
module d'YOUNG E) et le coefficient de POISSON/§ qui ont une signification plus
pratique.

Le coefficient de POISSON est sans dimensiore peut pas dépasser la valeur 0.5,
qui correspond au cas d’'un solide incompressible.

La relation de HOOKE en fonction du module d'YOUNs$E le coefficient du
POISSON s'écrit :
Ev E

Oy = £ + &
oa+v)@-2v) " @) !

(3.22)

Par inversion de I'équation (3.22), on peut trodesrdéformations suivantes :

e="Ygo +1+—V0'.. (3.23)
E '

ij E i ij
Sachant que les paramétrds,(u,E) et v sont liés par les équations ci-dessous :

1 = Ev
L@+y)a-2v)
E
201+v)

3.24)

ﬂ:

3.3. Généralités sur la thermoélasticité:
La thermoélasticité est une branche de la mécarappkquée. Elle nous permet de

déterminer les contraintes et les déformationsstiestures (des corps solides) élastique
soumises a des sollicitations d’origitieermique ; Ainsi que c'est une extension de la
théorie conventionnelle d'élasticité isotherme. t€atxtension prend en compte les
processus ou les contraintes et les déformatioogiggment non seulement des forces

meécaniques, mais également des variations de [@étature.
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Les processus thermoélastiques ne sont pas totalemeersibles. Si la partie
élastique peut étre récupérée, ainsi que les dafmns causées par la chaleur sont
réversibles théoriguement (par refroidissement)pdatie thermique peut étre perdue a
jamais. Ce phénoméne doit sont existence a lapdissn d'énergie durant les transferts
thermiques; sachant que la chaleur diffuse spontanédes zones les plus chaudes aux
zones les plus froides. De sorte qu'il faut unerirgntion externe pour ramener le systéme

a ses conditions thermiques initiales.

3.3.1. Comportement élastique des solides :

Il correspond a des petits déplacements réversitdss atomes autour de leur
position d’équilibre dans le réseau cristallin. Sdiaction d'une force, les atomes
s’écartent. Une réaction due aux forces de liatgonlant a les rapprocher provoque la
réaction. Pour les matériaux métalliques et legrmpétes non étirés et non renforcés, les
caractéristiques d’élasticité sont indépendantda deection et le comportement élastique
est linéaire.

L’élasticité classique est I'étude du comportemel®s solides déformables
élastique, isotrope en petite déformation, avec lmiede comportement linéaire.
Contrairement a la mécanique des fluides, la tba@bélasticité des solides ne s’intéresse
pas a la description du mouvement du solide peanidadéformation mais seulement a
I'état final du corps lorsque la contrainte cess@id et que I'équilibre soit atteint.

Le corps est soumis soit a un chargement meécaréfoet appliqués ou déplacement

imposés) ou thermique (une variation de tempérpfaEg.

3.3.2. Comportement mécanique d’'un solide :
Le comportement mécanique des matériaux peuta@gerhent décrit en fonction des

propriétés qui gouvernent sa déformation. En foncties essais les parameétres
fondamentaux des propriétés mécaniques des maténmuvent étre déterminés
expérimentalement. En élasticité linéaire par exeniglimodule de YOUNG ainsi que le
coefficient de POISSON du matériau sont calculBaide de la courbe en traction ou en
compression d’'un essai uni-axial sur le solide.

La figure 3.3, représente I'évolution des constadte LAME lorsquer varie entre 0

et 0.5 pour un module d’'YOUNG donné. On note dueend vers l'infini pour les matériaux

incompressibley =0.5) :

-57-



Chapitre 3 : Notions de Base de la Thermoélaséci

Figure 3.3: Evolution deA, et p en fonction du coefficient de POISSON [23].

3.3.3. Comportement thermomécanique d’un solé:
Les matériaux sont souvent soumis a des chargertiamtaiques qui ont pour effet

de dilater les structures. Les déformations themesgsont directement proportionnelles a
la variation de la température lorsque la structniest pas liée mécaniqguement a
I'extérieur, alors ce champ de déformation therraige générera pas des contraintes ; on
montre qu’une telle condition impose un champ depratures linéaire dans la structure.

Dans le cas contraire, ou si la structure est hiéeaniquement a I'extérieur (on
parle de dilatation opposée), alors des contraseamnt générées dans le solide.

D’une facon plus générale, lors d’'une sollicitatidite "thermomécanique”, les
déformations thermiques s’ajoutent aux déformatimésaniques, elles méme reliées aux
contraintes par la loi de comportement du matgbail

Les propriétés mécaniques et thermiques des maxévarient avec la température,
ce qui complique davantage la résolution des probsethermoélastique.

3.3.4. Les lois linéaires du comportement thermagstique :
Les équations constitutives de la théorie linédeghermoélasticité des matériaux

ont été établies par deux scientifiques, DUHAMELN&UMANN [57] ; elles traduisent

les relations linéaires entre les tenseurs de @iomdr et de déformation dans le matériau:

0; =Cyy &y + :BijT* (3.25)

Ou de maniere équivalente pour les défooms :
£ =Sy Oy +aijT* (3.26)

T" : Incrément de température par rapport a la teatpe de référence,Tie T =T -T,.
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a. : Tenseur des ccefficients d’expansions thermligéaire.
B; :Tenseur des ccefficients de dilatation thernsque
Cys : Tenseur raideur ou tenseur des modules élastique

Si : Tenseur des souplesses (ou compliances ).

Avec :
S = Cij_kjl- (3.27)

Les relations du DUHAMEL-NEUMANN sous forme matribées’écrivent :

On Ciunn Ciuze Cuss Cips Cuis Cupn || €n B
O Com Coss Cons Coz Copo|| €2 Bas
O33 — . Casss Cass Casis Casin || €as +T° Bss (3.28)
O Sym Coss Coais Cosin | 2653 . Bas .
O3 Cias Ciaro || 2615 Bis
1012 | C1212_ _2512_ _ﬂ12_

Dans la relation (3.28), nous n'avons faitufegy que la partie triangulaire
supérieure du tenseur des modules élastiqygsl@ partie inférieure peut aisement étre
déduite par symétrie de ce tenseur.

En adoptant la convention d'Einstein, les équatiamstitutives de DUHAMEL-

NEUMANN pour des corps isotropes s'écrivent sodserae :

Oj =/]L-5ii 5” +2/'I£ij +ﬂ'T*'5ij (3.29)
Ou en terme de déformation :
£ =2t -—2 55)taT' s (3.30)
ij 2/,1 ij 2ﬂ+3/1 i *™ij . i .

L'expression (3.29) sous forme matricielle devienne

o | [2u+A Al A 0 0 0f & B
Oz : 2u+ A A 0 0 0 & B
Os3 | _ - : 2utA 0 0 0| &; +T B (3.31)
O3 - Sym H 0 0|2, Bos
O3 M 0| 2, B
10] L - - : - M 28, | Bz |

On combinant les relations (3.29) et (3.30) ontpelier 5 eta par la relation :

=P p=-—2 (3.32)

- et
3A+2u 1-2v
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3.3.5. Couplage thermoélastique :

L'effet du champ de température sur le champ deragétion n'est pas un
phénomeéne a sens unique. Il est connu expérimergate que la déformation d'un corps
produit un changement de sa température. En d'aetmees, la déformation agit comme
une source ou un puits de chaleur. Il suffit derciexemple du test de traction rapide
d'une éprouvette de caoutchouc. Au moment de kaumipl'échantillon est si chaud qu'on
ne peut pas le toucher.

En toute rigueur, les aspects mécanique et thernsiguecouplés et inséparables ;
et les propriétés mécaniques et thermiques desimatévarient avec la température, ce
qui peut vite compliquer la résolution des problertermoélastiques.

En pratique, il est souvent possible de réduirectplage et d'évaluer les champs
de température et de déformation, séparément [58].

Malgré le couplage entre la température et lesrageftons, le chauffage ou le
refroidissement d'un corps n'est pas toujours apagme de contrainte. Prenons |'exemple
d'un corps homogéne et libre de s'étendre a sesidires. Si on éléve sa température
uniformément, on n'y verra pas apparaitre de cioiés Par contre des qu'on renferme les
extrémités de ce corps entre deux obstacles ime®fihurs,...), des contraintes vont s'y
développer.

Il existe des modeéles pour décrire les variatioes abs caractéristiques en fonction
de la température. Par exemple, on peut modééserdriations du coefficient d'expansion

thermique(a ) ainsi que la conductivité thermiqud ) des matériaux par une fonction
affine de la variation de températlire=T —T,, ou T et T, représentent respectivement les

distributions de température finale et initialeadups en question.

Dans les développements qui suivent, nous alloppaser que les variations de
température sont assez faibles pour considérer cggepropriétés thermomécaniques
(module de YOUNG, coefficient d'expansion thermigquanductivité thermique.. .) restent
constantes ; c’est la linéarisation de la loi daps thermoélastique [54].

Dans le cadre de notre étude nous allons pasgremient nous intéresser a la
thermoélasticité dans le cas ou les problemes igaemet mécanique sont découplés.
Nous supposerons que les déformations sont faildsspropriétés du matériau sont
insensibles aux variations de température et querfes est homogéne et isotrope.

-60-



Chapitre 3 : Notions de Base de la Thermoélaséci

3.3.6. Les champs de contraintes et de déformatiogsasi statiques :

Le but de I'élastographie consiste a analysendavement d'un tissu a partir des
sighaux ultrasonores RF réfléchis par le tissu tetnapres I'application d'une petite
compression quasi statique le long de l'axe degwaion des ultrasons. Une technique
d'inter-corrélation locale est utilisée pour estithes déplacements axiaux de divers point a
I'intérieur de la cible. La dérivée du déplacenmarmet d'évaluer les déformations axiales
internes correspondantes. Les déformations réseftasontnormalisées et affichées, sur
une échelle de niveaux de gris, sous la forme dioage appelée élastogramngi.la
distribution de contrainte est supposée uniforfitaabe des déformations internes du tissu
(I'élastogramme), peut étre interprétée comme uesure relative de la distribution de
I'inverse de son module d'élasticité, sachant qtissu mou se déforme plus qu'un tissu
rigide.

Dans cette partie on va essayer de déterminechiasips des contraintes et des
déformations dans le cas quasi-statique (le sysébhéquilibre).

Les technigues d’estimation des déplacement ocormétions quasi-statiques sont
basées sur une estimation des délais temporeks @gdgrsignaux ultrasonores acquis avant
et aprés déformation. Le déplacement local deadisst estimé a partir du délai existant
entre des segments de signaux pré- et post- cosnpme®t la déformation est estimée a
partir des gradients des déplacements. Cette mohniequiert que le déplacement local
des tissus se fasse dans la méme direction quepagnation de I'onde ultrasonore.

Dans ce travail, on a supposé que le matériauhaabgene et isotrope, dont les
propriétés élastiques et thermiques sont indépéeslade la température. Dans ces

conditions I'équation générale de la chaleur, extile couplage thermoélastique, s'écrit :

T —ial-}-BQ——EaTO aﬁ
Dat Kk 1-2v)k ot

=0 (3.33)
Avec :

k : La conductivité thermique du milieu.

D : La diffusivité thermique du milieu.

Q : La quantité de chaleur déposée par unité degerhge masse du corps.
T, :laplaciende T
Par ailleurs les déplacementsont régit par I'équation suivante :

2
u . +PF —MT* _poy

u . + i . 4 3.34
-2 M ot @-2v) Y poot? (3.34)
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Avec :

F. : Composante dans la direction i des forces demelpar unité de masse et de volume

du matériau.
Les relations (3.33) et (3.34) associées aux comdit initiales et limites
appropriées, forment le centre principal de tou#ssstructures mathématiques dans le

domaine de la thermoélasticité.
. O& . : : .
Le terme de derlvatlo% dans I'équation (3.33) traduit le couplage qustx

entre les champs de température et de déformadiomutre signe de ce couplage apparait

dans (3.34) a travers le gradient de tempérifure

Le systeme composé par les équations (3.33) ef)(88 un systeme d'équations
interdépendantes (couplage) dont la résolution mtoitéder simultanément. Cela explique
la complexité de tels problemes et la difficultétideiver une solution analytique générale.

Les problemes thermoélastiques peuvent se clapssk eatégories (NOWINSKI
1978) [57]. Les deux plus intéressantes du pointvde ingénierie, et qui sont bien
exploitées sont:

1- Les problemes quasi statiques découplés : dasmscanditions, on néglige le

2

terme d'inertieg% dans (3.34). Ensuite, on ne tient pas compte duetengcanique de
U

déformation dans I'équation (3.33) pour éliminenfluence des déformations dans la
détermination de la température.

2- Les problemes stationnaires ou d'état permanéfdutes les dérivées
temporelles s'annulent dans (3.33) et (3.34), celéeouple automatiquement les analyses
de température et d'élasticité.

Pour déterminer les contraintes et les déformatitams le cas ou les variations de
température et les déformations se font de margéesi statigue, on va supposer le
matériau libre des forces de volume classiqueg§poi. .).

Dans ce cas l'équation qui régit les déplacemendeduit de (3.34):

u .+ 1 u, . = 2(1+v)a_|_i*
do- M a-v)

(3.35)

3.3.7. Cas des déformations planes en 2D :
Il est bien connu que les problémes en 2D s'ins@&ms deux catégories, a savoir

la classe des déformations planes et la classeasaintes planes. Nous allons, résoudre
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notre probléme dans le cas des déformations planes.

X, A O X

-------- » 0., X1

Figure 3.4 :état de déformation planes en 2D (représentatisrcaetraintes).

Dans ce travail on a penché de déterminer les miéfitons d'un corps en forme
d’'un long cylindre; ce cas particulier de géomése rencontre dans les traitements
endovasculaires, comme pour les grosses arteresirgds. Le corps est soumis a une
distribution uniforme d'un champ de températureoseles génératrices. Dans ces
conditions, les déplacements se font dans un plemad a I'axe du cylindre.

En considérant un solide en déformation élastiqueo® les plans initialement
normaux a OXrestent normaux a celui-ci aprés déformationj &tges les génératrices
initialement paralleles & QXrestent également paralléles a celui-ci, alorsgpeut dire
gu'on se trouve dans un état de déformations giigare 3.4) ; dans ces conditions:

Uy = Uy (X3, X,) Uy = Uy (X1, %;) U; =Us(X;) (3.36)

Dans le cas ou, = e corps est dans un état de déformations pldaes le plan
(OX1,0Xy). La relation contrainte-déformation en 2D se dgeht a partir des relations
générales en 3D en considérant que :

E3 =6 =E5= 0 (3.37)

Les équations en thermoélasticité dans le cas dtah de déformation plane

s'écrivent :
Jll a:l. a2 O ‘911 b
O, |=la, & O0||&,|-(T-Ty)b (3.38)
o, 0 0 a&al|&, 0
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Avec .
1-v)E
1+v)Q-2v)

- ' (3.39 at)c
T @+v)(1-2v) DR

_E
* @)

_ aE
T 1-)

a1=

&

La contrainte principale selon I'axe @Xécrit, avec les notations précédentes :
O3 =8,(E165,) ~b(T-Ty ) (3.40)

Rappelons que ces formules s'appliquent a des doppsogenes, isotropes,

élastiques en déformations planes dans le plan,(OX,).

3.4. Conclusion :

thermoélasticité

déformations et

Dans la derniere partie de ce travail, ce formalismathématique en
a été appliqué dans le modéle Iémehts finis pour estimer les

les déplacements du corps sollgé#é une contrainte thermique sous

forme d’'un champ ultrasonore.

-64-



Chapitre 4

Simulations Numerigues et
Discussion des Résultats




Chapitre 4 : Simulations Numériques et Discussidas Résultats

4.1. Introduction :
Dans cette derniere partie on va présenter lestaés de simulation qui a été faite

avec la méthode des éléments finis (FEM). Cette lation consiste a décrire le

comportement d'un tissu perfusé et prédire lailigion de la température apres un dépot
de chaleur ; Tan disque la deuxiéme, a été réghséebut de déterminer les déformations
du tissu causé par la contrainte thermique, et eteec les parametres pertinents qui

influencent sur ces déformations.

4.2. Distribution de la température dans un tissu erfusé :
Dans cette premiére simulation on a pour objedifpdédire la distribution de la

température dans un tissu perfusé, a l'aide deéthade des éléments finis (FEM) qui est
inclut dans la PDE tolboox version 1.0.5 du matldb 7

Comme dans les séances d'hyperthermie, on peosei€la chaleur dans les tissus
a traiter en utilisant des modalités diverses. Pasgites-ci, on retrouve les micro-ondes,
les fréquences radio et les ultrasons focalisésisDwtre cas, nous supposons que le
vecteur d'application de la chaleur est une sond&ason.

Le terme de contribution sanguine a été assimié achange conducto-convectif
via un coefficient de transfert thermique. On alég&nt supposé que les vaisseaux ont
une densité uniforme dans la section du tissu, melamet de considérer que la distribution
du coefficient de transfert conducto-convectiflesmnogene.

Placons-nous dans le cas stationnaire. On peuteéarinouveau I'équation de
PENNES comme suit :

O.kOT)+(ov) (T, -T)+Q=0 (4.1)

Sachant queQ est une source de chaleur c'est-a-dire I'énegpestique déposée
par unité de surface. Dans notre cas cette énesyjgortée par deux champs de pressions
acoustiques ultrasonores, I'un est radial et l@est gaussien.

La relation entre I'énergie et la pression est derpar :

0.P?
p.C

Q= (4.2)
Avec :

o : coefficient d’absorption acoustique jn

P : Pression acoustique (pascal).

C : La vitesse des ultrasons dans le tissu (m/s).
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On peut résoudre I'équation (4.1) en 2 ou 3 dinoeissiNous allons le faire pour le
cas de 2D selon l'outil de simulation qu’'on dispote tissu est modélisé selon la
géomeétrie représenter par la figure 4.1. Ce catscpber de géométrie se rencontre dans
les traitements endovasculaires, comme pour lessgsoarteres et veines.

Nous allons appliquer deux champs acoustiqueggelmipr est de symétrie radiale,
tandis que le deuxiéme représente un champ deengaussienne centré en un point

déterminé avec une certaine largeur.
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Figure 4.1: Description de la géométrie choisie¢ Figure 4.2: apercu du maillage fait
avec la méthod FEM.

4.2.1. Champ a symétrie radiale :

L'intensité du champ acoustique, moyennée daresripg, a la forme donnée par
I’équation suivante :

P - r=r
P :Toe 25( 0) (43)

Nous avons pris un domaine plus grand en fixardyen externe a 50 mm et le
rayon externe a 10 mm.
Les données physiques utilisées sont :
k = 0.6 W/m°C (entre 0.5 et 0.9 pour les tissus).
0 =1000 kg/n.
0=0.9 (mY).
U, =4000 J/kg.°C.
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r.= 5x 10° kg/nt’.s.
Ta= 37°C.

Ces données sont proches des valeurs physiologidpsesvées dans la réalité.
Comme conditions aux limites, on a imposé un fla@rinique radial négligeable sur la
paroi externe et une température de 30°C a la passhe.

Dans la réalité, le débit sanguin dans la régiocauffke augmente a cause des
mécanismes physiologiques de régulation de températu bout d'un certain temps la
raison pour la quelle on a supposé que la perfissboonstante.

On appliguant une basse pression acoustique (10pag) obtenu une distribution
uniforme de la température au alentour de 37°Q@gt.3), ce qui était prévisible d'apres
la géométrie et la répartition de la chaleur dépotin Iéger dépassement de température
entre des zones adjacentes causées par I'inhomtgdoénaillage.

distribution de la Tempé

]

008 —
005 004 003 002 001 0 001 002 003 004 005

ane X

axe Y [m) 005 005 axe X ()

Cas 3D Cas 2D
Figure 4.3 : Distribution de la température prédit par le modidd?ennes.

Imposer une température aux parois plus basseagtemmipérature artérielle peut
répondre simultanément a deux contraintes. La gmemast une condition de sécurité. En
effet la paroi est trés fragile et elle serait tarpiere a s'endommager si on ne prenait pas
de précaution. La seconde contrainte est celléhdaffer uniguement les zones profondes
et non celles proches de la paroi (si le tissaitetrest localisé en profondeur).

Si on augmente la pression acoustique ce qui augnaerd’avantage I'énergie
thermique ; dans ce cas la température va augm@tr88fC) en premier lieu au coté des

parois externes comme le montre la figure ci-dessou
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Pres;sior : P=200pas
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Température
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0031
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005 004 003 002 001 0 001 002 003 004 005
Axe X

Figure 4.4: Distribution de la températupoul une pression acoustique P=20(

Pour une coupe de tissu suivant la direction deel'X, sachant que le champ
thermique est appliqué selon la direction Y, ontpmire la distribution de la température

suivante :

41% [
’ 40

a0 15

3\/aT 38

a7t 37
36
3Bar
35
34T
34

3287 =3

Température (°C

32

31

30

0.01 0 0.01 0.0z 0.03 0.04 0.0s

Figure 4.5: Distribution de la température selon I'axe X

4.2.2. Champ Gaussien (focalisation) :

L'objective de la thérapie par les ultrasons fa#di (FUS) est de maximiser le
dépbt énergétique pour élever localement la tenyr@ralans un territoire ciblé. Dans ce
cas deux parametres doivent étre adaptés : irteasitustique et focalisation du faisceau
ultrasonore. En ce qui concerne l'intensité acoustigine puissance voisine de 100 W/cm
est requise dans le traitement par hyperthermiej est obtenu par utilisation de
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transducteurs spécifiques associés a une éleai@niq

le champ acoustique utilisé est sous forme unesgause centrée en un point
intérieur du tissu; Cela ressemble au cas ou aalifecles ultrasons par retard de phase a
I'émission, en un point donné (CHRISTENSEN, 1988).[59

Comme pour les traitements des tissus cancérewhygarthermie le dépbt de
chaleur se fait essentiellement dans une régi@m @éterminée. L'expérience montre que
la région ou le dépdt se fait a une forme elliptigallongée dans la direction de
propagation des ultrasons, cela est essentielledieatx caractéristiques des ultrasons.

Le dépbt de chaleur prend la forme d’équationante.

P= R)e—ZJ(a(x-xo)2+b(y—yo)2) (4.4)

C’est un profil de focalisation de pression en ompM de coordonnées {Xxyo).

a etb, sont des facteurs d’étalement de la gaussienneéfde la zone focale du
champ ultrasonore) comme le montre la figure csdas (figure 4.6).

Les grandeurs physiques restent les mémes qudedaresnier cas de simulation,
ainsi que la zone focale a été centrée en un pdide coordonnéesx0.01 et y=0.03

On a imposé une pression de 1300kpas ce qui vau/a6f en terme de puissance
apporté par le champ ultrasonore (puissance uehsgeance d’hyperthermie).

On a pris comme conditions aux limites, un flugrthique nul aux parois externes
et les parois internes porté a la température 3W&hs ces conditions le profil de

distribution de la température est illustré danfgare suivante :
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e
[g]

Température (°C)
Température (°C)

Figure 4.€ : Profil de température prédit par le modele denes dans le cas d'un
dépot de chaleur sous formmdhamp gaussiena) : en 2D ; b) : en 3D.
Point de focalisation M (0.@103).

Sur ces figures on voit que I'élévation de la terajge se produit uniguement dans
la région ou se situe le point M qu’on a choisi. d2efait on peut dire qu’il est possible de
chauffer uniguement une certaine région d'intérét.

La majeure partie du tissu se trouve a la tempegactérielle (37°C), mais si on
augmente la pression acoustique, la températuaaigraenter au alentour des 40°C.

Par précaution il ne faut pas dépasser une cefiaiite de température et un temps
d'exposition bien déterminé, sinon on risque dedpire des lésions, ce qui causera un
changement des propriétés physiques du tissu st @e qui arrive dans des séances
d'hyperthermie (voir figure 1.7).

La figure 4.7 montre la distribution de la tengiére selon toujours le modéle de
penne avec un champs acoustique gaussien en inhpEaronditions aux limites sous

formes d’un flux thermique nul aux deux parois€mi et externe).
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Figure 4.7: profil de la température prédit selon un dépétlteur de type gaussien avec un
flux nul aux deux paroi

L'étalement de ce profil de température dépencaderme du dépdt d'énergie, des
caractéristiques thermiques du milieu et du taugetéusion.

Le second lobe qui parait au coté de la paroimetemontre I'effet de la contribution
sanguine. La focalisation est centré sur le poimhdds sa n’empéche pas que d’autre zone
chauffé d’avoir seulement quelque degré pour s'éfbaexcessivement.

Si la perfusion sanguine est faible, I'étalementctitamp acoustique sera pligst ;
tandis que si-elle est forte, la zone d'élévatientampérature est plus étroite c'est-a-dire
bien localisée et Réduite. Des expositions de durée courtes (<2s) donnent des
élévations de température indépendantes de lagi@nf{L9].

Dans les tissus perfusés, le coefficient d'absampést plus réduit & cause de la
présence du sang, ce qui accroit la profondeurfidelAinsi, la chute de température des
couches de tissus les plus proches n'est pas sntlelme a la perfusion, elle résulte aussi

de la différence d'absorption [19] comme le mofarigure 4.8 :
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Figure 4.8: Focalisation du champ acoustique pour une perfusiQrsx10%(kg.m?.s?.

L’étalement et la focalisation du champ dépendestahractéristiques thermiques du

milieu et de taux de perfusion.
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La figure 4.9 ci-dessous montre la focalisation champ au un point M de

coordonnée (0.02 ; 0.02) ; on voit que 'augmeaotatie la température est dans la région
ou la perfusion est faible.

405
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Q 395 ©
= =
© E
5 39+ e B 5
Q Q
E ) a 38.5§
I
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/o
0.05 7.5
0.03 0.05
0.0 0.03
0,01 e 0.01 el
: -0.01
003 003
axe y O05  00s

dxE ¥

Figure 4. : Focalisation du champ sur le poikt(0.02; 0.02.
Maillage =8936 point; =5*10° kg/nt.s.
Puissance acoustique =100W/cm

La température est au voisinage de 41°C, ainsisgleeperfusion diminue encore,
alors la température peut dépassé les 42°C et stekpliquent par le fait que si une
structure est bien loin d’un tissu perfusé peld Etcalisé.

Les ultrasons de haute intensité provoquent ditambes élévations de
température, entre 70 et 100°C, en quelques sesamquieconduisent a une gangrene
tissulaire compléte et immédid6o].

La profondeur des dommages est donc théoriguement modifiée par le
refroidissement di au flux sanguin. Selon l'utiisa a laguelle se destine un applicateur
ultrasonore, il est possible de discerner troisnggides de transducteur : focalisée,
cylindrique et plane. Les applications des ultrasfmtalisés de haute intensité (HIFU) en
cancérologie se multiplient depuis plusieurs années

La puissance acoustique n'est déposée que daosuekes superficielles de tissus,
une lésion en profondeur est donc beaucoup plugia installer. Les tissus proches du

transducteur voient leur température augmentedeapént.
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Il est préférable d’envisager des traitements ateadurée d’exposition et a forte
température afin de limiter I'effet de la perfusisanguine. Il s’agit alors de la chirurgie
ultrasonore ou d’ablathermie. Cette technique esvent mise en oeuvre au moyen de
transducteurs focalisés permettant de délivreirdessités tres élevées au point focal.

Cependant, il est également possible de couvrirégisns plus larges en utilisant
des transducteurs de petites dimensions fonctidnaades fréquences assez élevées
(plusieurs MHz) [61].

La modélisation thermique des tissus biologiqueterencore a améliorer et elle est
en stage de progression et de recherche.

A travers ce mémoire on a présenté brievementriEeles qui sont encore en
cours de validation. Lorsqu’on aura une connaissapprofondie des données physiques
et physiologiques du corps humain ainsi qu’une lecapproche de la géométrie des tissus
humains alors d'autres modeles verront certainelaers moments d’applications.

La résolution des modeéles actuels peut étre pémil@me si on dispose d'outils
numeriques puissants comme les éléments finis.sRamet les problemes qui admettent
des solutions analytiques, car le plus souventaame solution analytique pour une
géomeétrie simple, sachant que la géométrie dasstisiologiques est complexe et mou.

Les modéles présentés avant peuvent étre utilisésrabinaison pour des organes
et des tissus hétérogenes avec un certain nombo®rdpromis pour trouver des bons
résultats. lls existent plusieurs techniques derasécde tissus comme I'hyperthermie
rapide (ablathermie) ou les méthodes de destructemralculs par création d’'ondes de
choc. Dans toutes ces techniques de thérapiepldgmne majeur est le contréle du point
de focalisation.

L’ablathermie donne de tres bons résultats sutuwtasurs de la prostate ; mais des
organes comme le foie est tres difficile a traita, ils bougent au cours de I'hyperthermie.
Il faut donc développer des techniques adaptatp@s suivre les tissus dans leurs

mouvements et pour compenser les incohérences [62].

4.3. Calcul des déformations et des déplacements :

L’'objective de cette deuxieme simulation est desigeiner les déformations du
tissu en utilisant la technique d'élastographieastinore, Sachant que cette technique est
une nouvelle modalité d'imagerie d’élasticité dissus, qui s’est récemment développée
en échographie en devenant un facteur clé danadeaktic des pathologies du sein ou du

prostate.
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On y apprend que dans certains cas, le fait degehda température des matériaux,
donc des tissus mous, induit des forces de voluma@es contraintes capables de produire
des déplacements et déformations.

Les techniqgues d'estimation de la déformation digoeent utilisées en
élastographie sont principalement monodimensioasgltaractere limitatif puisque la
déformation des tissus est tridimensionnelle. Eetédirsqu’un milieu biologique subit une
compression suivant une dimension (axiale), ilésulte également une dilatation dans les
deux autres dimensions (latérale et azimutale)!'d ne tient pas compte de ces
dilatations, le profil de déformation sera d’autphts erroné que la compression appliquée
sera importante. Estimer avec précision la défoonatiun milieu suivant une dimension
nécessite donc de prendre en compte le mouvemedt 3iBsu.

L’intérét principal de ce travail est de pouvoiesuarer de tels déplacements ou
déformations en signalant les facteurs majeurs potuire des déformations détectables

avec cet outil d'imagerie.

4.3.1. Les hypotheses de travalil :

On a considérer le tissu biologique comme étadalie, isotrope, incompressible
et thermoélastique ; cela signifie que les relatigui lient les contraintes aux déformations
sont linéaires et que les distributions des grarsdgnysiques (module de YOUNG,
coefficient de POISSON, coefficient d'expansionrifigue.) sont indépendantes des
directions spatiales ainsi que les déformationsdyites dans le tissu sont petites et
quasiment instantanées.

On a traité le probleme en deux dimensions (2Djjeaude 3D, car notre outil de
simulation (la PDE toolbox de Matlab) ne permet ga traiter que des géométries en 2D.
En particulier, nous allons considérer un état derd&tions planes.

Les équations en thermoélasticité dans le casé@tatnde déformation plane sont :

Oy, a 0 & b
Oy =l & 0 €y '(T'To) b (4-5)
g, 0 0 a&a||é&, 0

Les constantes, - &, . a; et ay;sont données par I'équation ( 3.39) .

Dans cette simulation on a choisi la distributienla température selon le modéle
de penne parce qu'il est le plus utilisé vis-adassa simplicité d’emploi.

En signalant que 'hypothése de déformation plangose que le gradient de la

température soit nul dans la direction £3 dans tout le plan (QXOXy).
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4.3.2. Les principaux résultats de simulation :

Le but de cette simulation est de pouvoir détdetedéplacements du tissu soumis
a un champ de température de profil gaussien. Qtestorme de chauffage du tissu dans
le cas d'une focalisation des ultrasons autouredhégion donnée. Ce profil génére des
forces de volume, donc des contraintes et desmétmns dans les tissus.
Les grandeurs thermoélastiques (celles du tissu):so
Module de YOUNG :E =1Kpas.
Coefficient de POISSONr = 040
Coefficient d’expansion thermique = 5x107/°C
Le champ gaussien est appligué dans la directiofadte y. Pour tirer plus
d’avantage et du point de vue mécanique on a vieseronditions aux limites et constater
leurs effets sur les déplacements et les déformmapooduits.
Dans cette premiéere simulation on a fixé les parderne et externe et on a choisit
le point M (0.01 ; 0.03) comme point de focalisati

La figure 4.10 présente les déplacements radidétérale résultantes :
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Figure 4.1(C: Champ de déplacement latéral et radial
Point de focalisatiM (0.01, 0.03

Sur cette figure on constate que I'amplitude dgdadéments produits par un tel
profil de température est de I'ordre de quelquesomeétres.

Avec ce profil de température on a la présence atses de compressions
(déformation négative) en plus des zones de tra¢téformation positive). Le maximum
de traction se trouve au point de focalisation ftérature maximale).

Dans la figure qui suit (figure 4.11), le taux défatmation du tissu selon la
direction de l'axe y, a été calculé. Certains attgecommandent une déformation en
pourcentage de 0.5 % (KAILEL. 1998) en élastograplidans notre cas on a une
déformation de 0.005 %, ce qui est faible par rapaox compressions appliquées pour
I'élastographie.

En outre, le profil des déformations radiales doane idée sur la distribution de
température.

-78-



Chapitre 4 : Simulations Numériques et Discussidas Résultats
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Figure 4.11: Taux de déformation radial avec parois intemtesxternes fixes.

Pour approcher d'un résultat précis il faut égalemprendre en compte la
géomeétrie du probleme, les conditions aux limitekikfhomogénéité des caractéristiques
thermoélastique du tissu.

On peut avoir des déformations détectables en autgmiele champ de pression,
mais par précaution on ne peut dépasser une celiaiite de température et un certain
temps d'exposition pour ne pas détruire les tiERIBAULT. 1998) [63].

4.3.3. Cas d’'une inclusion rigide situé entrees deux parois :

Maintenant nous allons se pencher sur la détermmmates déformations et les
déplacement dans le cas de la présence d'uneiorcicisculaire d’un rayon de 5mm et
plus rigide (de module de YOUNG plus grand) quamidieu environnant ; parce que
parfois le module de YOUNG d’un nodule est quelqgissbupérieur a celui du tissu sain
environnant.

On suppose que le coefficient d'expansion thermiquesi que le coefficient de
POISSON sont les mémes pour l'arriere plan (leitigsie pour l'inclusion a part que le
module de YOUNG de linclusion est supposée quttie plus supérieur que celui du
tissu.

Par ailleurs, on fait I'hypothese que le profiltdmpérature reste le méme ainsi que

les dimension de la géométrie du probléme.
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On a fait que l'inclusion soit déplacée selon I'aken restant centrée sur I'axe Y,
et ensuite on a noté la distribution des déplacésretrdes déformations qui résultent.

* Inclusion a mi-chemin entre les parois interne eexterne :

L’inclusion se trouve a mi chemin des deux paroigme et externe comme le

montre la fiaure 4.12:

Latéral

Inclusion rigide
E=4x10’ pas.
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Figure 4.1Z : géométrie du probleme avec une inclusion ciicella
de module dYOUNG E=4x1C? pas

L’inclusion est centrer sur l'axe Y et elle coirneigavec le pic du profil de
température qui est focalisé au point M (0.03, 0).

Comme conditions aux limites, on a imposé un déplent nul sur les parois
internes et externes.

La figure 4.13 ci-dessous, montre l'influence @eclusion sur la distribution des
deux champs (déformation et déplacement) :
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Figure 4.1% Champs de déplacement radia) €t champs de déformation radiaux
(B), inclusion & mi-chemin des deux parois ; @ pas (de l'inclusion).

On voit les zones de plus forte dilatation a cé@# rones de plus forte compression
dans l'inclusion elle méme.

On explique la répartition de ces champs par kegiaé dans l'inclusion, les forces
de volume dans le sens latéral sont supérieuresfamao®s dans la direction radiale. le

gradient de température est appliqué dan une diredial de I'inclusion ; cette derniére
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a tendance de prendre une forme elliptigue avec andyaxe dans le sens latéral ; par
contre dans la direction radiale le rayon va ¢eécét, ce qui va permet de tirer le milieu
autour, d'ou l'effet de compression a l'endroitoous'attend a une dilatation dans le cas
d’'un milieu homogene, aussi on peut remarquer tpiernsité des lignes des champs est
intense dans la direction Y (direction d’applicatite la contrainte thermique ).

on peut voire le taux de déformation en 3D commadatre la figure 4.14 :
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Figure 4.14 :Déformation Radiale (%) en 3D

Dans le cas ou l'inclusion est une fois est dems pigide que le milieu ; le champ
de déformation est plus intense dans l'inclusiola @égion qui I'entoure (adjacente).
L’allure des déformations est semblable a celucdsi homogéne (sans inclusion)

comme il apparait sur la figure 4.15 :
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0.04
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Figure 4.1% Champ de déformation radial, I'inclusion une feigiemie plus
dur que le milieu environne (E=1.5x16).
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Ainsi que le sens des déplacements apparait dadgedetion radiale pour des
inclusions qui sont deux fois plus rigide que Idieni environnant.

En signalant que tous ces résultats précédents digmerdu profil de la
température; si ce dernier change alors on n'obtigmas les mémes effets et les mémes
résultats. Le milieu a été supposé quasi incomimesgoefficient de POISSON = 0.40),
ce qui a pour conséquence qu'un déplacement danslitection principale influence le

déplacement dans l'autre d'une maniére signifieativ

* Inclusion désaxée :
Maintenant, on va présenter les résultats de strooldes déformations dans le cas

ou l'inclusion est centrée sur l'axe Y et désaxagagpport au pic de la température.

Les figures 4.16 (A et B) montrent la distributides champs des déplacements et
des déformations radiaux pour l'inclusion en prengnps proche des parois internes et
ensuite proche des parois externes, avec fixates déplacements sur les deux parois
comme condition aux limites.

Nous avons gardé les mémes conditions de simusatela que le méme profil de
température qui a été appliqué au centre entrdeles parois et les mémes caractéristiques
physiques E,V,a ) qu'auparavant. L’inclusion est quatresfpius dure que le tissu
environnant (E=4x1Y).

Dans ces conditions, nous avons obtenu les résudtst sont résumés dans les

figures suivantes :
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A- Inclusion plus proche de la paroi interne censuéM(0.02 , 0)
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Inclusion
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Figure 4.1¢ : champs de déformation et de déplacement pawldision proche de la
paroi interne (A), et de la paroi externe (B).

» Dans le cas ou I'inclusion est proche de la part@rne on constate que les champs
des déplacements et des déformations produits,dsmplitude grande que ceux produits
par l'inclusion au centre des deux parois. Celapiigue par le fait que l'inclusion se
trouve entierement dans une zone ou le gradietgrdpérature est essentiellement vers la
paroi interne et l'inclusion a la capacité de ti@es le milieu adjacent qui est moins rigide.

Dans le cas ou on a appliqué un profil de tempggatentré sur l'inclusion, les
forces de volume ont tendance a s'équilibrer &t pas trop translater le centre de la masse
rigide (inclusion), mais si on chauffe a coté declusion (cas d'inclusion désaxée) on
devrait observer un effet d'amplification provogua l'inclusion.

« Dans le cas de l'inclusion proche de la paroi exdem a les mémes constations.
Le mouvement de l'inclusion est prédominant emagmer le milieu environnant comme
dans le cas précedent.

L'allure générale des déplacements ressemble adtetas d'inclusion proche de la
paroi interne, sauf que la direction de mouvemeas @¢hamps est différente et

essentiellement vers l'extérieur du domaine ; lldaoge des déplacements et des

déformations est presque du méme orargéQ*en déformations =10 en déplacement),

en tire d’avantage que, la traction radiale maxéemasé produit encore au point du
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maximum de la focalisation du champ de tempérafiresi que cette traction maximale
a été amplifiée par la présence de I'inclusion dé&ée par rapport au centre de focalisation
du champ.

Apres tous ces résultats on peut dire qu'on a'gppcher de nos attentes;
néanmoins que d'autre simulation avec d'autre Ipiteftempérature doivent étre effectué

pour s'en assurer.

Conclusion :

En conclusion on peut dire que le principe de ltégraphie est d'imposer des
contraintes et d’étudier les déplacements qui eultent pour avoir une image des
déformations connue sous le nom « elastogram ».

Jusqu'a présent, nous nous sommes inclinés sésdéution du probléme direct en
utilisant les équations de I'élasticité en conjmmctivec les éléments finis et nous avons
supposé que la distribution de température est umnfela serait possible avec de
nouvelles techniques d'estimation de la températtifessant I'imagerie par résonance
magnétique (IRM). Nos simulations ont démontréenas de présence d'une inclusion, il
y a des chances que le tissu manifeste un mouveapgatrent de compression au lieu
d'une dilatation.

Quoigu'il en soit, avant d'aller plus loin, nous/aies a la fois reconduire d'autres
simulations en reconsidérant nos hypothéses eiseéatl’autres expériences afin de
clarifier nos résultats.

Dans I'état actuel du projet, nous distinguonstpooblemes inverses, associés aux
distributions des parametres suivants : la tempéral, le module de YOUNG E et le

coefficient d'expansion thermiqoe
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Conclusion Générale :

Le cancer de la prostate est le plus constaté themme aprés le cancer des
poumons. Cela constitue une raison supplémentaitg ponsacrer des efforts a la
conception et a la réalisation des méthodes dendsdig et de traitement du ce cancer.

En élastographie, la connaissance de la températuta coefficient d’expansion
thermiquea avec une bonne précision permet de caractérisetideus biologiques a
travers des contrastes de rigidité. Dans ce travedonsidéré le méme coefficieanpour
tout le domaine et dans le cas de la présence dhahesion, mais en réalité cela ne peut
étre toujours vrai a cause des changements pathoexyet le coefficientt peu varie ;
c’est la raison pour la quelle on a besoin d’'un fosmalisme théorique pour résoudre ces
problémes.

Donc, autant d’ouverture et de chemins de rechedeins ce domaine et le besoin
d’'un bon modele pour I'estimation des déformatienda distribution de la température
dans les tissus biologiques, on a toujours recaurs bon formalisme théorique solide.

Ainsi que c’est en proposant une solution a un lprab fondamental qu'on se
donne des outils pour mieux comprendre les futabservations. Certes que nos résultats
numeriques restent a vérifier et a étendre avagré#s outils a base d’élément.

Récemment, L’Elastographie s’est penché sur I'eigtion de I'onde de cisaille-
ment pour créer un nouveau mode d’'imagerie d'@éstdes tissus. Elle est le fruit d'une
recherche de pointe, fondée sur I'étude origin@epriétés physiques des tissus, mise
en oeuvre dans une architecture échographique utémahaire. Elle permet, pour la
premiére fois en échographie, I'analyse des ondec<ishillement afin de fournir au
médecin une nouvelle information quantitative:d&lcité des tissus.

La technologie SonicTouch, qui se base sur la oatiune source de vibration
supersonique, permet une génération efficace enamte d’ondes de cisaillement sans
augmenter la puissance acoustique habituellemémtépar I'échographg12]

Comme perspectives dans ce domaine il est posbeateisager un travail pour but de
suivre les stades de développement des nodulesreamgoar la mesure de I'étalement des

déformation de ces nodules en fonction du temps.
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Annexe

Annexe A : La méthode des éléments finis :
La résolution par éléments finis peut étre utilidaas plusieurs types de problemes

régis par des équations aux dérivées partiellegllddirs, il est possible de classer la
plupart des équations aux dérivées partielles @arident les phénomeénes physiques en

trois grandes classes :

. . oL 0%f 0°f

Equation elliptique : —4+—=0 Al
q puqg PYIPY

. ) . 0%f of

Equation parabolique : +—=0 A2
a P e ot

. . . 0%f 0°f

Equation hyperbolique : + =0 A.3
q yp q ot

Des exemples typiques pour les équations paraledicgt hyperboligues sont
respectivement |'étude de la diffusion de chal¢u€ealuation de la propagation d'ondes
mécaniques ou électromagnétiques. Dans le casnprédse type d'équation qui nous
intéresse est I'équation elliptique. En effet, qeetg'équation est représentatif entre autres
des problémes de déformation d'un solide.

La fonction elliptique qui s'applique a notre tyge probléme peut s'écrire sous
forme compacte:

-0(COu)=F A4

ou C représente un tenseur d'ordre quatre, U les déplaats en deux dimensions
(u, v) des éléments et F, les forces volumiques.

De facon générale, la solution d'un systeme méonanar €léments finis nécessite
la connaissance des conditions aux frontiéres. Ensla division du domaine en un
nombre fini d'éléments rend possible la détermamatiu déplacement de chaque noeud
d'un élément.

L'assemblage des éléments qui forment la strucktablit alors les liens entre
chacun de ces éléments. Enfin, I'application deslitons aux frontieres nous permet de
résoudre I'équation elliptique et d'obtenir le dépment de tous les noeuds de la structure.
Nous allons maintenant examiner un peu plus enildétadescription de ces étapes
nécessaires a la résolution par éléments finis.

A.1. Les conditions aux frontieres en éléments fis

Il existe deux grandes catégories de conditionsraumtieres en éléments finis:
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Les conditions de déplacement et les conditionfod®. Les conditions de force
ou conditions de NEUMANN sont des conditions quitsanssi appelées conditions
naturelles puisque les termes nécessaires a tapph de ce type de condition
apparaissent naturellement lors du développementladéorme variationnelle. Ces
conditions ne sont toutefois pas pleinement sdtsfaet sont formulées de la fagon
suivante:

on=g A.5

Oun représente le vecteur normal a la surface et fptess imposées.

En état plan de déformation, les équations de tiondide force peuvent s'écrire:
on, +to,n, =g, A.6
on,ton =g, A7

Les conditions de déplacement (aussi appelées taumslide Dirichlet) sont, pour
leur part, des conditions essentielles pleinematisfaites puisque les valeurs imposées
sont appliquées directement dans le vecteur decépient.

A.2. Approximation de I'équation continue en équatins discretes

L'approximation d'une fonction continue par un med#scret constitue un concept
fondamental de la résolution par éléments finisdbenaine Q) de la fonction continue
est divisé en un nombre fini d'éléments. Pour chades noeuds d'un élément, une
fonction d'interpolation (N est définie afin de déterminer leur déplacemBotr évaluer
approximativement les déplacements d'un systenaia degrés de liberté (en permettant
les déplacements dans le plan xy), nous utilisoresraprésentation polynomiale d'ordre 1

comme fonction d'essai.

X
Figure.l : Description d une unité de maillage constitué desgles
a deux degrés de liberté

Ces fonctions d'essai {Ndoivent remplir des conditions de représentationstante
et de continuité afin de s'assurer que la solygameléments finis converge vers la solution

exacte lorsque la dimension du maillage tend vérs (GALLAGHER, 1976). Pour ce qui
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est de la représentation constante, U et toutesi&é@gées jusqu'a l'ordren (ordre du
systéme) doivent avoir une valeur constante. Paucontinuité dans le domaine d'un
élément et a la frontiere de deux éléments, Uwdeoses dérivée d'ordre m-1 doivent étre
continues.
Ainsi, on peut exprimer les déplacements d'un éléman fonction des déplacements
des noeuds a l'aide de polynédmes d'ordre 1 capdélsatisfaire ces conditions:
u(X,Y)=a +a,X +a,Y A.8
v(X,Y)=h, +b,X +bY A9
ou u(x, y) et v(x, y) représentent respectivemestdéplacements dans la direction
des x et dans la direction des y d'un élément.dépdacements en x et y des noeuds d'un

élément peuvent étre exprimeés sous forme matecidlla facon suivante :

ul [1 % v
u, 1% Vv a
= a,
a,

u, _1 X, yn_

A.10

A 1 5 v
v, 1% Vv b,
= b2
b,

A _1 X0 Yo

Ou n représente le nombre de noeuds utilisés. Rares de ce projet, le maillage est
constitué d'éléments triangulaires simples (n da&@)s lesquels on suppose les propriétés
physiques constantes.

Puisque les équations précédentes (A.10) peuvdmire'sous la forme:
ur=|Aja
{u} = Afa} ™

{v} =[Al{o}

Alors :

A.12
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Maintenantencombinant ces équations, on obtient

uxy) =t x  y[A{u} A13

vix ) =[t x y[A*v}
La multiplication des deux premieres matrices dunime de droite produit une

matrice, de dimension 1 x n, que I'on nomme mattie fonctions de forme;NDans le
systeme, il y aura autant de fonctions de formé g de nceuds. Pour un seul élément

triangulaire, les trois termes de cette matricevpatiétre définis comme suit :
1
Ny (%) = 2 (9 = ¥2)06 =X = 06 =) (v =)
1
N2 (6 Y) = (0= ¥a) (06 =) = 04 = %)(¥%: =) A14

N, (6) = 51 (9 = 306 =)= 0% = %)% =)

ou A est I'air du triangle i-j-k telle que :

1 1 x %
A:EDe 1 x Y, A.15
1 X% Y,

N1 N2 et N5 sont des fonctions d’interpolations nodales awfion de formequi
la propriété devaloir Ni = 1 au nceud i et zéro aux deux autresdsode I'élément.
En combinant les déplacements et eny sous forme matriciellen obtient

donc:

u(x,y) _ N, N, N;, O O O ||u, A6
v(X,Y) 0O O O N N, N,

{u}= [N]{:} A7

En état plan de déformation, on permet la défomnaén x et en y ainsi que le

cisaillement dans le plan xy. Les équations derdédition se résument a:
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¢ = ou(x,y)
0X
£, - V.y) A.1
oy
) =l(au(x, y) £+ ov(X, y))
Y20 oy ox
Sous forme matricielle, les équations (A.18) petrg&crire :
E, o/lox O u(x.y)
e t=| 0 aldy {V(X’ y)}
e,| |oray arax] Y
A

&

e, L=[Lju}

xy

En insérant I'équation (A.17) dans t'équation pmténée, on obtient :
u
(&)= [L][N]{V} A20

En combinant les deux premiers termes de I'équéfidt0) sous forme de matrice

[57] et en fixant le vecteur de déplacement desdsoele I'élément sous forme de vecteur
{d} on obtient :

{¢}=[D}d} A.21
ou:
N, N, N, 0 0 0

1x
[D]I=f 0 0 0 N, N, N, A.22
N, N, N, N

y 1y y 1x N2x N3x

Notons que les indices x et y, ajoutés aux symbblgsindiquent la dérivée

partielle de Npar rapport a x et y respectivement.
A.3. Assemblage de la matrice de rigidité :

Le processus d'assemblage permet d'établir les ketre les éléments de la
structure. Chaque valeur d'une matrice locale resistérée et positionnée correctement
dans la matrice globale de fagcon a additionnerolatribution de tous les éléments qui
partagent un nceud donné. Ainsi, suite a l'assemlolaga matrice de rigidité on obtient :

{F}=[k}u} A.23

Ou:
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fie K o Koo e Koy [y
fo Kas : Koon [|Us,
fol=] Koz Kiz oo oo e Kion KU A.24
f1y kn+L1 kn+L2 kn+1,2n \%
f2y Vv,
L] [ Kena o e e K (WG

La matrice de rigidité globale [K] est une matrazgrée de dimension 2n x 2n, ou 2
représente le nombre de degrés de liberté et onidore de nceuds de la structure.

Les vecteurs (F) et (U) représentent respectivenesntorces et les déplacements
présents aux nceuds. Maintenant, avec l'applicadies conditions aux frontieres, La
connaissance de la rigidité du matériau étudié etlcul des forces de volume provenant
du gradient de température, il est possible deudsole probléme direct et de déterminer
le champ de déplacement associé a la perturbatayne$ et déplacements imposés)
appliguée au spécimen.

La méthode des éléments finis nous permet de diéterhes déplacements de toute
la structure interne d'un spécimen, a conditiorcalenaitre le profil de température, les

conditions aux frontieres ainsi que les propriéiésnatériau.
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Annexe B : Liste des Symboles :

Symbole
tl

¢i,j
¢,ii

nw T

X =S Q m x (n M < ol

définition

le gradient .
Dérivation de la fonctior, ; selon la directiom par rapport a la directign
et sommation (convention d’Einstein).

2 2 2
79.09,20
ox, 0x, 0X3
La célérité de I'onde acoustique (m/s).

Laplacien de la fonctiog : (

Coefficient de compressibilité du milieu (Ba
Masse volumique (kg/f

Module de compressibilité du milieu (Pa).
Température (°C).

Coefficient d'élasticité de cisaillement du tisgt"fconstante de AME).
Longueur d'onde (m).

Coefficient d'élasticité de compressiofi’ tonstante deAME).
Impédance acoustique (kg7s).

Fréquence (Hz).

Energie cinétique de la particule (joule).

Vitesse maximale de vibration de la particule §m/s
Masse (kQ).

Intensité acoustique (watt/én

Pression acoustique (pas).

Entropie.

Acceleration en mfs

Déplacement ( m ).

La force (N).

Surface.

Axe de déplacement.

Déformation.

Contrainte (pas).

Pulsation (rd/s).

nombre d’onde (rd/m)
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Ltrans

X o < N Q@

C

1]

~N

[

> oS < mMm<l < O

™ Q Q9w 8 =2

Q4

Cijkl

Si -

vitesse de phase

Coefficient de transmission
Coefficient de réflexion

angle

énergie d'un faisceau ultrasonore (joule)
coefficient d’atténuation (/)

Logarithme népérien

Conductivité thermique du tissu en (w/m.°C)
chaleur spécifique du sang (j/kg.°C).

taux de perfusion sanguine local (kg.sv).

source de chaleur.

vitesse du sang.

vitesse moyenne locale du sang.
Module de YOUNG .

Coefficient de POISSON.

coefficient local de transfert conducto-convectif.
circonférence du vaisseau sanguin.

sectiondu vaisseau sanguin.

Chaleur portée par la perfusion .

flux volumique du sang par unité de surface davoleme de contréle.
..Modules thermiques

coefficient d'expansion thermique.

tenseur de contrainte dans le plan i et la diragtio

tenseur de déformation dans le plan i et la divedti
coefficient d’absorption.

Tenseur raideur ou tenseur des modules élasticuel(e 4).
Tenseur des souplesses.

diffusivité thermique du milieu.

longueur
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