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RÉSUMÉ 

Le développement de l'endoscopie ultrasonique a crhé une r6volution de 

l'imagerie en cardiologie. Pouvoir explorer in vivo la structure de la paroi 

vasculaire a permis de compenser certaines limitations de la coronarographie 

conventionnelle (angiographie). Alors que la popularite de cette technologie 

émergente est croissante et que de plus en plus d'instruments d'intervention 

(athérectornie, dilatation endovasculaire ...) en sont équipés, il devient de plus en 

plus important de pouvoir évaluer ia qualité du systéme d'imagerie, de la 

comparer à celle d'autres modalités et d'en évaluer les limitations. 

Alors que les fantômes (objets de calibration et de validation) sont bien 

documentés pour différentes modalit6s d'imagerie, dont l'échographie 

transcutanée et le Doppler, peu d'information existe sur les fantômes pour 

endoscopie ultrasonique permettant de modéliser les parois artbrieIles. Le but du 

présent ouvrage est donc de développer un fantôme pour endoscopie 

ultrasonique, permettant d'insonifier la paroi du fantome sur toute son bpaisseur 

afin d'obtenir une image de la surface intérieure et extérieure. Ce fantbme 

permettrait ainsi de vérifier la qualité d'images acquises à partir d'un appareil 

d'endoscopie ultrasonique, de calibrer cet appareil et d'en vbrifier la qualité de la 

quantification des dimensions dans le plan du balayage Bchographique. 



vii 

Quatorze fantômes ont et6 insoniriés et leurs dimensions obtenues par 

échographie afin d'évaluer la reproductibilité du fantôme ainsi que son 

comportement echographique. Les dimensions obtenues par quantification 

ultrasonique de six fantômes ont ét6 comparees B leurs dimensions rbelles, 

mesurées par planimétrie sur des images acquises par photomacroscopie. 
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ABSTRACT 

lntravascular ultrasound (IVUS) was developed by Born et al. in 1972, with the 

better ability of manufacturing small transducers. This rnodality allows high- 

resolution real time imaging. It has the advantage of compensating for certain 

limitations of what has been considered so far as the gold standard for coronary 

quantification: coronarography (angiography). Indeed, IVUS images the wall 

structure of the artery, allowing to better understand the dynamic of the disease 

and to evaluate its development. 

Many accessories for this technology have been developed since, and NUS is 

now coupled to many instruments to practice atherectomy and petcutaneous 

translurninal angioplasty (PTCA). lrnaging phantoms allows to perfonn 

cali bration , quality control and to evaluate limitations of an imaging modality. 

The aim of the present study is to develop a phantom (object of known 

dimensions, used under controlled conditions) adapted to intravascular 

ultrasound imaging that could be insonified from within through the entire wall, in 

order to generate an image of both inner and outer surfaces. 

An introduction will present the context and the aim of this study, and a survey of 

the literature that will summarize the information published about the existing 



phantoms for the ultrasound modality in general. The choice of the material and 

the geometry used for the proposed phantom will also be described. The 

quantification obtained from the NUS images of fourteen phantoms will allow 

evaluating the reproducibility of the phantom dimensions. In addition, six 

phantoms will be quantified by photomacroscopy, and these dimensions will be 

compared to the dimensions obtained by intravascular ultrasound imaging, by 

means of a linear regression analysis. 
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CHAPITRE 1 : INTRODUCTION 

1.1 Mise en contexte 

L'échographie endovasculaire a été développée par Born et al. en 1972. Ce 

système d'imagerie en temps réel et haute r4solution a été raffiné, 

principalement a la fin des anndes 80. grâce a la miniaturisation des 

transducteurs à ultrasons (Finet et al., 1994). C'est une rnodalit6 d'imagerie dont 

la principale caractéristique est de pouvoir r6véler la structure de la paroi 

vasculaire. En milieu clinique. elle permet d'évaluer l'état et l'évolution de la 

maladie vasculaire, de choisir un type d'intervention plutôt qu'un autre, d'en 

évaluer la réussite (Weissman et al., 1995), d'en prédire les risques de 

resténose (Ge et al., 1998) ou de faire de la caractérisation tissulaire de plaques 

(Sonka & Zhang, 1998). Avec cette technique on peut mieux comprendre les 

mécanismes de la maladie et l'impact de therapies pharmacologiques ou 

intewentionnelles. A ce jour, l'endoscopie ultrasonique est surtout utilisée B des 

fins de recherche parce qu'il s'agit d'une technologie recente et couteuse : un 

cathéter pour endoscopie ultrasonique coûte environ 4000 $lunité et il est A 

usage unique. 

La Figure 1-1 illustre une sonde échographique et la position du plan de l'image 

perpendiculaire au cathéter. Ce cathéter est muni P son extrémité d'une sonde 



échographique. Une image type de la texture échographique endovasculaire est 

projetée en anneau, perpendiculairement au cathbter, afin de représenter le 

balayage échographique de la sonde et l'image qui en r6sulte. 

Figure 1-1 : Le cathbter pour endoscopie ultrasonique. 

(Tiree d'une brochure intitu(ee a The cathscannem intracomnaty imaging system (1 992)~ de la 

compagnie ~ndosonic?. 

En cardiologie, l'endoscopie ultrasonique est pratiquée dans les arteres 

coronaires et implique une ponction dans I'artére fémorale, brachiale ou sub- 

clavienne, pour y insérer un cathéter guide en direction du cœur jusqu'à l'artère 



coronaire d'intérêt. Le transducteur est achemin6 vers cette région d'intetêt par 

la lumière du cathéter. II est alors possible d'obtenir des images en faisant 

l'acquisition des signaux acoustiques rétrodiffusds. Typiquement, le front 

d'ondes ultrasonores émis par la sonde posséde une frequence centrale de 

30 MHz. La Figure 1-2 illustre le principe de fonctionnement tomographique de 

l'endoscopie ultrasonique (reconstruction d'images-plan paralléles et 

consécutives). 

Figure 1-2 : Principe tomographique de /'endoscopie ultrasonique. 

(Tirde de la brochure de réference clinique SCIMEû@ 1996). 

Une fois la sonde ultrasonique insérée dans I'artbre coronaire d'inter& les 

images perpendiculaires B sa trajectoire sont alors acquises. On y fait 

I'acquisition de tranches paralleles, lesquelles sont obtenues a l'aide d'une 



reconstruction de 240 vecteurs répartis sur 360 degrés. L'endoscopie 

ultrasonique est une technique d'imagerie de type tomographique, c'est-adire 

qui procéde par tranches paralltbles et cons~cutives pour balayer le volume 

d'intérêt. Les images sont perpendiculaires a l'axe du transducteur, bien qu'il 

existe certaines sondes en d6veloppement qui permettent de construire des 

images de structures situees lagérernent en aval de la sonde t<forward viewingr. 

L'endoscopie ultrasonique peut aussi étre utilisée pour visualiser des artéres de 

tous genres, comme l'artère fhorale ou la carotide par exemple. 

En milieu clinique, les images obtenues par échographie endovasculaire sont 

souvent accompagnees d'une séquence angiographique afin de suivre la 

position de la sonde échographique sur le territoire artbriel. Alors que 

l'angiographie fournit une projection en deux dimensions de la lumière de 

l'artère, I'endoscopie ultrasonique permet de visualiser la structure 

tridimensionnelle de la paroi de lartére. Si I'endoscopie ultrasonique permet de 

visualiser la structure de la paroi arterielle, d'en effectuer la quantification 

rnorp holog iq ue et la caractérisation tissulaire qualitative (Waters et al., 1 993), 

elle ne permet pas, cependant, avec les technologies actuelles. de reconstituer 

l'arbre coronarien. C'est donc une modalitb complémentaire l'angiographie et 

qui compense le manque d'information sur le mur artériel (de Feyter et al., 

1 99 1 ). La Figure 1-3 représente la relation entre I'angiographie et I'endoscopie 

ultrasonique ainsi que leur complémentarité. L'image du haut représente une 



angiographie et celle du bas, l'image endovasculaire de l'endroit pointe par une 

flèche sur l'image angiographique au coin supbrieur droit. 

Figure 1-3 : Angiographie versus endoscopie ultrasonique. 

(TirGe de la brochure de la compagnie ~ndosonic" intitul6e .The cathscanne? intracomnary 

imaging system 1992~) 



De plus, l'endoscopie ultrasonique permet une meilleure évaluation de la gravité 

de la maladie coronarienne (Tardif 8 Lee, 1998) et &vite les complications de 

réactions allergiques aux agents de contrastes ioniques (tonus, obstructions) 

observées en angiographie et ce, malgré l'administration d'agents 

vasodilatateurs utilisés pour contrer ces effets (Davidson et al., 1990). 

L'endoscopie ultrasonique diminue I'intervariabilité de la quantification des artére 

coronaires et élimine la nécessitb de la calibration B chaque séance (Lespérance 

et al., 1998). 

L'end oscopie ultrasonique possbde cependant certains désavantages, 

mentionnons, par exemple, certains artefacts autour de la sonde (ring down 

effect), une profondeur de pénétration de quelques milimhtres seulement (en 

fonction de la fréquence). une ligne de coupure dans l'image (sonde multiphase) 

ou encore un artefact d'ordre spatial dû B une rotation irrégulière (sonde 

mécanique). Certains de ces artefacts seront discutes plus en détail un peu plus 

loin.L1angiographie possdde aussi certaines limitations. Une de ces limitations 

est le choix du segment de refkrence. LWaluation clinique de It6tendue d'une 

lésion en angiographie consiste prendre le diamétre minimum de la lumiére 

k(DML) et de le comparer avec le diambtre considéré comme sain. Cependant, 

comme les lésions sont généralement diffuses et etendues le long de I'artére, il 

est parfois difficile d'identifier un diamètre sain pouvant servir de référence. 



La Figure 1-4 illustre une saisie dP6cran d'un appareil d'endoscopie ultrasonique 

utilisé en milieu clinique. On distingue à l'aide de cette acquisition type, telle 

q den reg istrée sur les cassettes d'archives, une image angiographique sitube 

dans le coin inférieur gauche afin de situer l'emplacement de la sonde 

échographique dans l'arbre artbriel. Au centre de limage échographique, on 

aperçoit la sonde échographique située dans la lumiére ou le sang circule. Le nom 

du patient, du rnddecin traitant, la date, le type de sonde, les points de calibration 

ainsi que les détails sur la distribution des gains y sont également inscrits. 

Plus encore, l'angiographie ne donnant pas d'information sur la structure de la 

paroi artérielle mais seulement sur la projection de la lumiére, il n'est pas 

possible d'évaluer 

progression de la 

différents stades d 

'6paisseur de la paroi artérielle, laquelle temoigne de la 

maladie athérosclérotique. En effet, une artére peut, A 

évolution de b maladie athérosclérotique, présenter une 

même superficie d'écoulement, mais possbder une épaisseur de paroi différente, 

car I'artére malade peut compenser la croissance de la plaque en s'élargissant, 

phénomène connu sous le nom de remodelage compensatoire (Glagov et al., 

1 987). 



Figure 1-4 : Saisie d'écran d'un appamil d'endoscopie. 

1.2 Objectifs 

L'objectif principal de cette &ude est de developper un fantôme, pour 

endoscopie ultrasonique, ayant des dimensions connues et reproductibles, 

pouvant être insonifie de ISint6rieur afin de permettre d'obtenir une image 

délimitant les parois intbrieure et exterieure du fantôme interrogé. Ce fantôme 



devrait permettre de calibrer les appareils d'endoscopie ultrasonique et de 

valider certains logiciels de segmentation automatique. En connaissant les 

dimensions réelles du fantdme, il est possible de calibrer l'appareil d'endoscopie 

ultrasonique pour que les dimensions ainsi obtenues par l'appareil 

correspondent aux valeurs réelles. De plus, il est possible de valider un logiciel 

de segmentation automatisée en evaluant la ressemblance entre la 

segmentation résultant de l'algorithme et les dimensions du moule. 

Idéalement, le fantôme devrait offrir une plage de dimensions representant la 

gamme de dimensions rencontrées in vivo. De plus, il serait préférable que la 

morphologie se rapproche des stbnoses observées en clinique afin d'en 

apprécier l'impact sur la réponse échographique. etant donne la constitution d'un 

vaisseau réel, un materiau à haute teneur en eau ou en matidre organique 

permettrait d'obtenir des caractéristiques plus proches de celles des tissus 

biologiques. Idéalement. le fantôme pourrait contenir certaines h&6rogén&ités 

pour fin de caract6risation tissulaire. 



CHAPITRE 2 : RAPPEL ANATOMIQUE ET 

PATHOPHYSIOLOGIQUE 

Les vaisseaux humains sont constitués de trois couches distinctes : l'intima, la 

média et l'adventice. La Figure 2-1 représente une image obtenue par 

endoscopie ultrasonique d'une artdre coronaire saine (A) chez un jeune individu 

versus une artere coronaire athérosclérotique chez un patient de 57 ans (6). 

2.1 La paroi artérielle 

2.1.1 L'intima 

Chez une jeune personne saine, l'intima est trés fine et consiste essentiellement 

en une couche monocellulaire d'environ un micron d'épaisseur, nommée 

endothélium. Cette fine couche constitue le pkrirnbtre mouillé et donc l'interface 

sang-tissu du vaisseau. 

2.1.2 La lumière 

C'est la surface délimitée par l'intima, elle représente l'aire d'écoulement 

sanguin. 



2.1 -3  L'endothélium 

II a longtemps ét6 considére comme passif, mais il joue un rôle important dans la 

réponse inflammatoire et le tonus artbriel. II libere plusieurs substances telles 

I'endothéline qui est un puissant agent vasoconstricteur. L'endothélium joue un 

rôle protecteur de la paroi artkrielle. 

Figure 2-7 : A&m comaire saine versus ath6roscl6mtique. 

(ModifiBe du prospectus de nlrerence clinique SC/M€D : aEstablishing Diagnostic 6 Therapeutic 
Confidence (PN 04667-001 REV.8)r p. 7). 

2.1.4 La m6dia 

C'est une couche sitube entre l'intima et l'adventice. Elle posséde une 

impédance acoustique basse, dite hypoéchogéne (Gussenhoven et al.. 1989). 

Cette propriété se traduit par une zone sombre lorsqu'observée par endoscopie 



ultrasonique. Elle est responsable du tonus artbriel. Sa distribution organisée lui 

confère des propriétés échographiques anisotropiques. 

La media est compos~e de trois couches qui sont : la tunique centrale. la couche 

élastique interne, aussi appelée CE1 (ou IEM : Intemal Elastic Membrane), ainsi 

que la couche élastique externe, appelée CEE (ou EEM : Exterior Elastic 

Membrane). La couche élastique externe sert souvent à approximer le début de 

l'adventice lorsque le mbdecin ou le technicien interpréte les images 

ultrasoniques endovasculaires. En effet. l'adventice est souvent difficile à 

distinguer des tissus conjonctifs avoisinants et sa délimitation exacte est souvent 

discutable, alors que la CEE est relativement facile ci différencier. La couche 

centrale, qui occupe la majeure partie de la tunique de la médial est 

essentiellement composée de cellules musculaires orientées de façon 

tangentielle au vaisseau. Ces cellules musculaires sont entourées d'un &seau 

de collagène et de fibres élastiques (Netter, 1987). 

2.1.5 L'adventice 

Elle partage son perim&re intérieur avec la couche élastique externe. Elle est la 

couche extérieure du vaisseau. II s'agit d'une couche relativement mince et 

rég u hère qui constitue, en quelque sorte, l'enveloppe extérieure de l'artère. Elle 

est composee principalement de collagéne, de fibres élastiques ainsi que de 

vasa vasorum, lesquels sont des capillaires qui nourrissent I'artere. 



2.2 L'athérosclérose 

C'est une maladie qui se developpe avec Mge et en fonction de certains 

facteurs (génétique, tabagisme, sédentarisrne, nutrition, stress et diabete). Elle a 

pour effet I'accurnulation dans la tunique interne du vaisseau de dbpôts de 

lipides amorphes, de fibrose, de calcium, de cholestérol macrophagé ainsi que 

de cellules musculaires lisses dans lesquelles certains lipides (LDL) s'infiltrent 

(cellules spongieuses ou ufoam cellsu). Cette accumulation se nomme plaque, 

lésion ou athérome. Elle commence dans la couche profonde de l'intima et se 

complique de proliférations et d'épaississement des fibres élastiques, d'atrophie 

des cellules conjonctives, puis de calcification qui s'étend vers la média (Garnier 

8 Delamare, 1989). 

Dans les premières phases de la maladie, l'obstruction de la lumière est 

compensée par un phénoméne d'darg issernent du p&irn&tre exte rieur de 

l'artère et un amincissement de la media, phénomkne mieux connu sous le nom 

de remodelage compensatoire (Glagov et al., 1987). Avec I'age, on observe une 

diminution d'élastine dans la paroi vasculaire au profit du collagène, ce qui 

résulte en un épaississement de la paroi et en une diminution de la cornpliance 

(Glasser et al., 1997), lesquels ont pour effet d'augmenter la résistance 

hydraulique qui, elle, augmente la pression artérielle, ce qui accentue le 

processus d'athérosclérose. 



Lorsque l'adventice n'a plus la capacité de compenser la diminution de la 

lumière, la surface nette de cette derniere diminue au profit de la lésion. La 

lumière devient éventuellement insuffisante pour assurer le transport des 

nutriments vers les structures en aval qui en dbpendent. Le patient peut alors 

ressentir une douleur rétrosternale (angine), pouvant &re le symptôme d'une 

perfusion insuffisante (ischémie), ressentie typiquement B l'effort. Dans le cas 00 

ce manque de perfusion entraînerait une dbtérioration tissulaire permanente, on 

parle alors de nécrose (dégradation cellulaire). 

Certaines interventions, comme l'élargissement de la lumikre à l'aide d'un 

ballonnet, aussi appelée angioplastie coronarienne translurninale percutanee (ou 

encore « PTCA» ) ' , peuvent pallier l'obstruction. Cependant, une réobstruction, 

mieux connue sous le nom de resténose, advient dans environ 40 % des cas. En 

effet. lorsque la fine couche endoth&liale est endommagée par ce type 

d'intervention, des facteurs de croissance sont alors libérés. Certaines activitbs 

de migrations cellulaires anarchiques induisent la formation d'une nouvelle 

couche, qui constitue une obstruction riche en fibrose (tissu cicatriciel) et en 

lipides, mieux connue sous le nom de neointima. Des 40% de cas ayant 

resténosés, la moitié sera ndilatée avec succès et l'autre devra subir une 

intervention plus effractive comme un pontage par exemple. Cela signifie donc 

1 PTCA : Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty. 



que la dilatation, qui est une intervention mod6rément effractive et qui s'exerce 

chez un patient éveillé, parvient somme toute ii rétablir une situation viable dans 

environ 80 % des cas, incluant les redilatations. 

Éventuellement, une microfissure de la Usion, observee plus fréquemment au 

sein des plaques lipidiques et particuliérement au bord de la plaque (Thomas, 

1994), pourra induire une rupture de 11ath6rome (Fuster et al., 1996). Le 

dommage à l'endothélium et la tunique vasculaire entraîne alors une repense 

inflammatoire, laquelle peut entraîner la fornation d'un thrombus (caillot) (Lee et 

al., 1991). Ce thrombus peut bloquer entierement le vaisseau et entraîner un 

infarctus, ou décoller et être emporte plus loin pour éventuellement se loger 

ailleurs (embolie). Les maladies cardio-vasculaires représentent la premibre 

cause de mortalité en Amérique du Nord, devançant ainsi le cancer (Harvard 

school of public health, 1999). 

La Figure 2-2 illustre une zone d'agression, ici artificiellement induite dans une 

artère porcine et simulant l'effet d'une dilatation par ballonnet (PTCA), qui 

entraîne une disparition de la limite nette séparant les différentes couches de 

l'artère, comme on peut l'observer à l'angle de midi, après quatre semaines, A 

l'aide de cette image histologique. Le porc est souvent utilise comme modèle 

animal en raison de la similitude de sa circulation coronarienne avec celle de 



l'homme. On rappellera que la media est delimitée vers l'intérieur par I'IEM et 

vers I'extbrieur par I'EEM. 

Figure 2-2 : Anatomie de I'ad8re. 

La Figure 2-3 illustre une lésion calcifiée humaine type. La media se démarque 

par son anneau ovale sombre et hypoéchogene, comme en témoigne cette 

image type de sténose humaine excentrique. Les delimitations d'intérêt clinique y 

sont inscrites, incluant I'EEM qui délimite le pbrirndtre extérieur de la mbdia, 

laquelle partage ses frontiéres avec l'adventice. La Ibsion calcifiée 

hyperéchogene est coiffée par son cône d'ombre distal. Le tracé de la paroi 

vasculaire est présenté en bas à droite afin de faciliter l'interprétation de l'image. 





CHAPITRE 3 : REVUE DE LITTERATURE SUR LES 

FAMTOMES EN ÉCHOGRAPHIE 

Une revue de littérature sur les fantômes en échographie, couvrant les vingt 

dernières années, a permis d'identifier les diffbrents matériaux les plus utilises 

pour l'élaboration de fantômes ainsi que pour les analogues sanguins. Meme si 

le présent ouvrage concerne les fantômes pour endoscopie ultrasonique, la 

revue de litterature porte sur les fantômes utilisés en ultrasonographie en 

général. En effet, un fantôme utilisb en échographie transcutanée ou Doppler. 

par exemple, peut éventuellement être modifié pour accommoder I'endoscopie 

ultrasonique, étant donné la similitude des caractéristiques (chographiques 

recherchées. 

3.1 La géométrie 

Les géométries de loin les plus utilisées pour les fantdmes destin& A 

I'endoscopie ultrasonique sont les tubes (Li et al.. 1998; Ryan & Foster, 1997). 11 

s'agit souvent de tubes commerciaux flexibles et translucides. Certains 

reproduisent une sténose par un étranglement du tube (Pasterkarnp, Borst et al., 

1995; Guo & Fenster, 1996). 



On trouve aussi des fantemes sans paroi (uwall lessu). Ces fantdmes sont 

constitues d'une masse de mat6riau pouvant posskder des cavités de 

géométries contrôkes (Arditi et al., 1997). Ils sont surtout utilisés en 

échographie de type transcutané, transthoracique ou transoesophagien. La 

compagnie Hewlett Packard offre d'ailleurs B ses clients un tel type de fantôme 

qui consiste essentiellement en un bloc de silicone (30 X I 5  X I 5  cm) dans lequel 

une série de volumes cylindriques possédant des propriétés échographiques 

différentes du bloc est insérée. Ces formes cylindriques sont de diamétres 

connus. L'usager peut comparer les dimensions obtenues à l'aide de l'image par 

échographie avec les dimensions nominales connues. 

Certains fantômes consistent en quelques fils echogénes placés dans une 

solution (Engeler et al., 1995). 11 est ainsi possible de dbterminer de façon 

empirique la résolution du système d'imagerie en déterminant B partir de quelle 

distance il est possible de discerner deux fils. II est de plus possible de constater 

l'effet de I'ang ulation du cathéter d'endoscopie ultrasonique par rapport P l'axe 

du fantôme. 

On trouve aussi le ballon comme gbometrie utilisée (Rubin et al., 1997), bien 

que, la encore, il s'agisse en fait d'un tube déformé en ballon. L'auteur place son 

ballon étiré dans une solution aqueuse. Un flot est engagé a 11int6rieur du ballon 

tubulaire et l'échographie Doppler est la modalité utilisée. 



3.2 Les matériaux 

Parmi les matériaux les plus utilisbs pour l'élaboration de fantômes en 

échographie, on trouve le plexidas (Finet et al., 1994; Li et al., 1998), le 

caoutchouc (Kimura et al., 1996; Deane 8 Markus, 1997). la paraffine (von 

Birgelen et al., l996), le polvéthvlène (Evans et al., 1 W6), le silicone (Allard et 

al., 1995) et l 'a~ar (Rickey et al., 1998). On peut cependant trouver dans la 

littérature d'autres matbriaux comme le cellophane (Finet et al., 1994)' la 

mousse expansée (texpended foam», Barry et al., 1997), le polvester (Frayne et 

al., 1993), le coton (Cathignol et al., 1994) et la soie (Cathignol et al., 1994). 

La plupart des fantômes développés pour l'endoscopie ultrasonique sont conçus 

pour modéliser la paroi artérielle interne seulement. Par cons6quent. 

l'atténuation à travers le matériau du fantôme n'est pas un paramktre important, 

permettant ainsi l'usage d'une panoplie de matériaux dont l'impédance 

acoustique ne pourrait permettre une pénétration adéquate des ultrasons jusqu'à 

la paroi extérieure du fantôme. 

L'objectif de développement d'un fantôme pour endoscopie ultrasonique. dans le 

cadre du présent projet, comprend la possibilité de détecter les parois intérieure 

et extérieure du fantôme correspondant a la paroi intérieure et extérieure de 

l'artère. Comme l'atténuation devient alors un paramètre important, la plupart 

des matériaux recensés dans la revue de littérature ne peuvent pas être utilisés 



pour l'élaboration d'un fantôme répondant aux objectifs fixés en raison de leur 

impédance trop élevée. Certains de ces materiaux ont cependant été testes au 

cours de la présente étude afin d'en bvaluer les propribtbs acoustiques. Ces 

essais seront décrits un peu plus loin. 

II est à noter que la capacite d'insonifier la paroi extbrieure d'un fantôme ne 

dépend pas seulement de I'attbnuation du materiau dont le mur est composé, 

mais aussi de la différence d'impédance entre le matériau du fantôme et le 

milieu dans lequel ce fantôme baigne. En effet. plus la difference d'echogénicité 

entre le fantôme et son milieu d'immersion est grande, plus I'onde rbfléchie 

l'interface des deux milieux sera intense et moins il restera d'énergie pour 

insonifier le matériau en aval. Ainsi, pour être en mesure d'insonifier la paroi 

extérieure du fantôme, il faut que le matériau du fantôme ait une impédance 

acoustique permettant à I'onde ultrasonique de se propager a travers I'epaisseur 

de matériau et que la différence d'echogénicite du fantôme et celle du milieu ne 

soit pas trop importante. 

3.3 Paramètres échographiques 

Pour le choix d'un matériau, il est important d'évaluer les facteurs suivants : la 

vitesse du son, la rétrodiffusion (backscattering) et l'atténuation du son dans le 

milieu (Ryan 8 Foster, 1997). 



3.3.1 La vitesse du son 

C'est la vitesse à laquelle une onde sonore se déplace dans un milieu. Elle est 

une caractéristique intrinsbque du matériau. A titre de comparaison, le Tableau 

3-1 présente les vitesses du son de quelques matériaux. Les données listées 

dans ce tableau ont été acquises température et pression normales (20°C, 

TPN = 1 atmosphère). 

Tableau 3-1 : Vitesse du son dans quelques matMaux. 

1 Bois d'érable 
1 

4110 1 
Air (à T.P.N.) 331 

Collagéne 1680 

Eau 1530 

Gras 1465 

Muscle 1540 @ 1650 

Paraffine 

Donnees tirées de Biomedical Ultrasonics, Wells, Academic Press 1977; p.125. 

I 

1300 

Tumeur du ceweau 1500 @ 1560 



3.3.2 La rétrodiffusion 

Elle est souvent considbree à tort comme un processus par lequel certaines 

ondes sont rkfiéchies de façon aléatoire. En fait, la r&rodiffusion est compos6e 

de phénomènes aleatoires, mais aussi de phbnombnes déterministes. Elle peut 

être définie de façon plus stricte comme la production d'une nouvelle onde 

lorsqu'un matériau héterogéne est travers& par une onde incidente initiale. La 

rétrodiffusion englobe la réfraction, la réflexion et la diffraction d'ondes suite à un 

changement abrupt ou graduel du matériau (Greenleaf, 1986). La rétrodiffusion 

est la partie de diffusion qui retourne vers la sonde ou la source émettrice. 

Les propriétés de rétrodiffusion et les caractéristiques de l'appareil à ultrasons 

définissent la texture de l'image. Certains matbriaux possbdent une bonne 

atténuation ainsi que des propriétés mécaniques similaires aux tissus 

biologiques qui peuvent satisfaire aux exigences du fantôme P dbvelopper mais, 

ils requièrent un additif qui permette d'obtenir la r6trodiffusion désirée. La texture 

dépend aussi du faisceau ultrasonore et de la méthode de balayage. 

3.3.3 L'atténuation 

Lorsqu'une onde ultrasonore traverse un milieu, son intensité diminue en 

fonction de la distance. En pratique, plusieurs facteurs contribuent a ce 

phénomène. Ainsi, toute déviation du faisceau original comme la réfraction, la 

réflexion, la diffraction, la conversion de mode entre deux ondes (de direction et 



de vitesse différentes), la diffusion par un réflecteur non spéculaire (non miroir) 

et finalement par absorption, contribuent a l'atténuation (Biomedical Ultrasonics, 

Pat Wells, 1977, Academic Press, p.20). 

3.3.4 L'absorption 

Elle sert à décrire la perte d'bnergie (diminution de l'amplitude) de I'onde à 

travers le matériau, qui se dissipe sous forme de chaleur. Cette perte est 

fonction, entre autres, de la fréquence de I'onde. Plus la fréquence est elevee, 

plus I'atténuation est grande. Par contre, plus la fréquence est blevée, meilleure 

est la résolution. Plus l'atténuation est 61ev6el plus la @netration de I'onde est 

limitée. Le choix de la fréquence de I'onde est donc un compromis entre le 

besoin de la profondeur de pbnétration et la rbsolution désirée. Un matériau dont 

l'atténuation est trop importante ne permettra qu'une faible phbtration des 

ondes ultrasonores et donc d'obtenir une image de profondeur moindre. Une 

bonne interprétation des signaux r&rodiffus& devrait prendre en considération 

l'effet de I'attbnuation et le corriger (Greenleaf, 1986). 

3.3.5 L'impédance acoustiaue 

L'impédance acoustique d'un materiau est definie de la façon suivante : 

Équation 1 



où «p» est la densitb du matériau et «CM est la vitesse de I'onde dans le milieu. 

La pression d'une particule, dans un milieu soumis à une onde sonore, peut étre 

exprimée de la façon suivante : 

p=z.v 

où «p» est la pression de l'onde, (w est la vitesse de la particule et Z est 

l'impédance acoustique. II est intéressant de souligner l'analogie entre l'Équation 

2 et la loi de Ohm (systbmes linéaires) où pression et voltage représentent des 

potentiels et l'impédance acoustique est comparable à 

l'impédance électrique. 

V=RJ 

Équation 3 



Tableau 3-2 : Caractéristiques échographiq ues de matériaux non biologiques. 

Données tirees de Biomedical Ultrasonics, Wells, Academic Press 1977; p. 14. 

Aluminium 

Eau 

Huüedec&or 

Plexiglas 

Le Tableau 3-2 presente certaines caractéristiques échograp hiques de quelques 

matériaux non-biologiques pour fins de comparaisons. A noter que ces valeurs 

ont été prises pour une pression et une temperature normales (TPN) et pour des 

fréquences inférieures à 10 MHz. La dépendance en fréquence de l'absorption 

est approximative. Elle indique l'ordre de grandeur de la variation de l'absorption 

en fonction de la frequence. Pour l'air, par exemple, doubler la frbquence 

implique quadrupler la perte par absorption. Le Tableau 3-3 presente la densité 

et l'impédance de certains matériaux biologiques afin de donner un ordre de 

grandeur et de comparer certains matériaux. 

2700 

1 O00 

950 

1190 

6400 

1480 

1500 

2680 

17 

1.5 

1.4 

3.2 

0.018 

0.0022 

0.95 

2.0 

f 

f' 

fz 

f 



Tableau 3-3 : Propri8t6s de certains matériaux biologiques. 

Eau 

Foie 

1 .O0 

Gras 

1.52 

1 .O6 1.64 - 1.68 

0.92 

1.65 - 1.74 
1 

Poumon 

Données tirées de Biomedical Ultrasonics, Wells, Academic Press 1977; p. 136. 

, 
1.35 

Muscle 

Sang 

3.4 Les additifs de retrodiffusion et d'atténuation 

1 .O7 

0.40 

La vitesse du son dans le matériau, l'atténuation et la rktrodiffusion sont des 

paramètres que l'on peut modifier en variant la composition du matériau etlou 

les conditions d'utilisation. 

0.26 

1 .O6 

L'obtention d'une texture specifique ne fait pas partie des objectifs fixes. 

Quelques lignes sur les additifs ont cependant 6te insérées. car les additifs 

peuvent modifier les propriétés échographiques des matériaux et être 

éventuellement utilisés si un matériau offre une facilité au moulage mais ne 

1.62 



possède pas de propribtbs permettant de rétrodiffuser. En effet, un matériau 

peut être relativement transparent, échographiquement partant. et necessiter un 

additif afin de pouvoir en faire l'image A partir d'ultrasons. 

Parmi les additifs de rétrodiffusion les plus utilisbs, mentionnons la fecule de 

maïs (Rubin, Bude et al., 1997), la poudre de silice (Ryan 8 Foster, 1997), les 

glucides de cellulose (Sigmacell) (Picot et al., 1998), les particules de nylon 

(Rickey. Picot et al., 1998) et les globules rouges (ou sang) (Chae, Brisken et al., 

1992; Pasterkamp, Borst et al., 1995). Ces additifs de rétrodiffusion peuvent être 

utilisés dans le fantôme, dans l'analogue sanguin ou dans les deux. Rappelons 

que les signaux d'ultrasons rétrodiffusés dépendent de la variation 

d'échogénicité (hétérogén6ite tissulaire) d'un endroit à l'autre. Ainsi, un materiau 

parfaitement homogène ne pourrait rétrodiffuser d'echo. Les particules ajoutées 

pour modifier I'échogénicité d'une matrice ont donc pour fonction de crder 

certaines irrégularités des propriétés acoustiques. Plus la diffbrence 

d'échogénicité entre ces particules et la matrice de soutien sera grande, plus le 

sig na1 d'écho rétrodiffusé enregistré sera élevé. La dimension de ces particules 

est aussi importante. Typiquement. elles doivent avoir un diambtre d'au plus un 

dixième de la longueur d'onde ultrasonore (Ryan & Foster, 1997). En effet, une 

particule diffusante devrait être assez petite par rapport au signal ultrasonore qui 

l'interroge afin d'obéir à la statistique de diffusion de Rayleigh et génerer une 

texture spéculaire adéquate. 



3.5 Les analogues sanguins 

Parmi les composants d'analogue sanguin, mentionnons les plus utilisés : l'eau 

(Li, van der Steen et al., 1998;). le salin (Arditi, Brenier et al., 1997)' le lubrifiant 

de machine-outil (Deane & Markus, 1997), le sang (Pasterkamp, Borst et al., 

1995), la glycérine (Allard, Cloutier et al., 1995) et la gel6e B 6lectrode (Chae, 

Brisken et al., 1992). Les principales caractéristiques de ces travaux et celles 

d'autres auteurs sont résumées au Tableau 3-4 et au Tableau 3-5. 

3.6 Revue des fantômes pour endoscopie ultrasonique 

Le Tableau 3-4 présente les differentes études retrouvées dans la littbrature 

portant sur les fantômes utilisds dans le cadre d'endoscopie ultrasonique. On y 

trouve le nom des auteurs, les materiaux utilisés, les géométries, les analogues, 

la modalité décrite, les dimensions lorsque disponibles ainsi que le contexte 

entourant l'utilisation du fantbme. II a et4 juge pertinent de présenter ce tableau, 

car il permet de faire une synthbse concise des travaux effectues. Les donnees 

sont classées par ordre chronologique. La discussion et les commentaires de 

ces tableaux sont décrits dans les sections 3.1 3.5. 



Tableau 3-4 : Revue des fantdmes pour endoscopie ultrasonique. 

. . 
' . -  . - .  

Eau et 

agent de 

xntraste 

1 

~ltrasons 

Eau et 

salin 

Eau 

distillée 

ND 

Salin B 

TPN 

Eau 

(Li, van der 

Steen et 

al., 1998) 

ru bulaire 

Fil de métal 

indoscopie 

iltrasonique Rot par décorrélation 

d'images par 

endoscopie 

ultrasonique 

(Kearney , 

Ramo et 

al., 1997) 

f ndoscopie 

~ltrasonique 

Effet d'une angulation Fils de suture 

hquidistants oudécentragedu 

cathéter d'endoscopie 

ultrasonique sur la 

quantification 

D4veloppement d'un 

fantdrne aux propriétés 

acoustiques in vivo 

Tubulaire Endoscopie 

~ltrasonique 

(Ryan 8 

Foster, 

1997) 

Agar et 

poudre de 

silice 

Acquisition par 

endoscopie 

ultasanique et 

fluoroscopie bi-planaire 

pour reconstruction 30 

Effet d'une vitesse de 

rotation irréguli&e du 

cathbter d'endoscopie 

ultrasonique 

(Evans, 

Ng et al., 
1996) 

Cathéter 

guide, tube 

pdyéthyléne 

Spiral, droit 

et 

bifurcation 

Endoscopie 

ultrasonique 

(Kimura, 

Bhargava 

et al., 

1996) 

Rondelle de 

caoutchouc 

+ fils 

métalliques 

Tubulaire Endoscopie 

ultrasonique 

Validation in vitro d'un 

logiciel semi- 

automatique de 

segmentation 

Paraffine et 

acry late 

Tubulaire Endoscopie 

ultrasonique 

(von 

Birgelen, 

Di Mario et 

al., 1996) 

Étude de résolution Fils 1 (Engeler. Eau Endoscopie 



qitenour 

!t al., 

1995) 

Pasterka 

np, 8orst 

!t al., 

1995) 

Finet, 

rabib et 

d., 1994) 

,Evans, 

rlg et al., 
1994) 

,Chae, 

3risken et 

31., 1992) 

;Nishimura 

Edwards et 

al., 1990) 

métalliques 

dans un 

bassin d'eau 

Cellules 

rouges et 

agar 

Plexiglas & 

cellophane 

Poly&thyl&ne, 

silicone et 

caoutchouc 

Plexiglas 

métallique 

ru bulaire 

3veC 

&rang le- 

ment 

Tubulaire 

Tubulaire, 

concen- 

trique 

Tubulaire 

Tubulaire 

-- 

Sang et 

salin 

Sérum 

salé 

isotoni- 

que (370) 

Eau 

Salin, 

sang et 

gelée A 
électrode 

NA 

ultrasonique 

Endoscopie 

ultrason ique 

Endoscopie 

ultrasonique 

Endoscopie 

ultrasonique 

Endoscopie 

ultrasonique 

Endoscopie 

ultrasonique 

axiale et latérale par 

endoscopie 

ultrasonique 

Etude portant sur b 

soustraction d'image 

pour faciliter la 

visualisation en 30 

Artefacts d'endoscopie 

ultrasonique 

effet de décentrage et 

angulation 

Analyse d'un nouveau 

systéme d'endoscopie 

ultrasonique dirigeable 

Limitations de 

l'endoscopie 

ultrasonique et effet du 

flot sanguin, de la 

température et de 

I'excentricite 

Validation in v~tm puis 

condation 

histopathologique 



3.7 Revue des fantômes pour ultrasonographie non 

endovasculaire 8 Doppler 

II s'agit ici de présenter les resultats des diff&ents travaux portant sur l'utilisation 

de fantômes pour Doppler et ultrasononographie en général, excluant toutefois 

les fantômes utilisés par endoscopie ultrasonique. La pertinence de ce tableau 

est semblable à celle du Tableau 3-4, mais appliqube à des modalit&s 

différentes utilisant les ultrasons. Certains de ces fantômes peuvent 

probablement être adaptes a l'endoscopie ultrasonique. 



Tableau 3-5 : Revue des fantômes pour Doppler. 

Picot et 

al., 1998) 

al., 1997) 

(Deane & C 1 Markus, 

(Arditi, 

Brenier et 

al., 1997) 

(Barry, 

Allott et al., 

1997) 

Fenster, 

1996) 

1 (Allard. 

Eau, fécule 

de maïs dans 

un ballon fin 

Caoutchouc 

uréthane 

Tissue 

mimick 

(ATS labs) 

Latex et 

mousse 

expansee 

Eau, 

glycérine, 

agar, 

cellulose 

Silicone 

Ballon 

allonge 

Tubulaire 

Wall less 

Tubulaire 

stenosee 

Tubu laire 

,ubrifiant 

nachine-outil 

?t particules 

je nylon, 

mmpe 

Eau, fécule, 

jextran, flot 

manuel 8 

Pompe 

Lubrifiant 

machine-outil 

et fibres de 

nylon 

sonovue'" 

Salin 0.9 % 

NaCl 

Eau 

Lubrifiant 

machine- 

outil, eau et 

nylon 

Salin, 

, 

Ultrasons 

Doppler 

Ultrasons 

Doppler 

Doppler 

Doppler 

Doppler 

Doppler 

Doppler 

CarLsde 
- . -  - u. -. ,- . . '&". :. -;- 

Validation de 

techniques de calcul 

de débit sanguin 

Estimation du 

cisaillement, 

localisation radiale 

de zones basse 

formation de 

rouleaux 

Validation in vitro de 

l'évaluation du flot 

sanguin par 

ultrasons Doppler 

gtude sur les agents 

de contraste $ bulles 

d'air 

Évaluation du 

volume par 

ultrasons 

Elahration d'un 

fantdme pour 

quantification des 

stenoses par 

Doppler 

hude du Doppler 



Cloutier et 

al., 1995) 

(Cathignol, 

Dickerson 

et al., 

1994) 

(Fray ne, 

Gowman 

et al., 

1993) 

Coton, soie 

chirurgicale 

Résine 

polyester 

dans agar 

Fil de 

métal 

Bifurcation 

moulée 

glycérine, 

fécule de 

maïs 

Eau 

pour différentes 

sténoses. 

Doppler 

Lubrifiant 

machine-outil 

et particules 

cellulose 

(Sigmacell) 

Effet de l'angle 

d'approche sur les 

structures répétitives 

et orientées 

Etude comparative 

de différentes 

modalitbs d'imagerie 

Rx, 
ultrasons, 

IRM 



CHAPITRE 4 : MÉTHODOLOGIE 

4.1 Description du fantôme désire 

4.1.1 Choix de la aéométrie 

Comme mentionné dans la revue de litterature, la major~té des fantômes que 

l'on trouve sont tubulaires, de paroi homogène et d'épaisseur regulibre; trés 

peu d'auteurs font mention de sténose ou de paroi irrégulière. La Figure 4-1 

témoigne de la grande simplicité des images acquises par endoscopie 

ultrasonographique d'un tube. 

On remarque que ce genre de fantôme est très rudimentaire. On observe la 

sonde au centre avec son auréole typique (16ger artefact). On peut aussi 

observer que l'image du tube a une apparence circulaire. ce qui tbmoigne 

d'un bon alignement du tube avec le cathéter, autrement elle aurait une 

apparence elliptique (Finet, Tabib et al., 1994 ). II est relativement facile 

d'aligner le cathéter avec le tube, parce que le tube est droit. long et assez 

rigide, autant de conditions difficiles satisfaire avec le fantôme propose ou 

encore in vivo. 



Figure 4-1 : Endoscopie d'un tube conventionnel en silicone. 

Une qualité recherchbe pour le fantôme est de posséder une epaisseur de mur 

(paroi) variable, reproduisant ainsi certaines observations cliniques. En effet, les 

sténoses sont rarement concentriques, mais excentriques dans 75 % des cas 

(Brown et al., 1984). De plus, un fantôme devral représenter la plage des 

dimensions de lumiére que l'on retrouve dans les artères coronaires humaines, 

c'est-à-dire des diamètres variant de 2 à 6 mm. 



Puisque l'endoscopie ultrasonique est une modalite pouvant produire une image 

de la structure de la paroi artbrielle, l'image du fantôme insonifib devrait réveler 

la structure de la paroi sur toute son Bpaisseur. 

La limite de la paroi extérieure devrait se diffbrencier du milieu d'immersion, ce 

qui élimine tous les fantômes de type uwall less~,  c'est-&dire les fils, les tubes B 

paroi mince ou dont la paroi ne peut être insonifibe d'un bord A l'autre ou encore 

les évaginations dans une masse d'agar ou de silicone par exemple. 

Étant donné la complexité de la forme et la variet6 des matbriaux possibles, 

l'approche favorisée a étB d'usiner un moule aux dimensions désirees, pour 

ensuite y former les materiaux choisis. Cette approche a l'avantage de permettre 

d'essayer plusieurs types de materiaux. 

La Figure 4-2 illustre la geom&trie du moule et du fantôme suggbre. Pour faciliter 

le retrait du fantôme moulé, la partie femelle du moule a BtB usinée en deux 

sections. Le moule est en aluminium, ce matériau étant relativement facile 4 

usiner tout en ayant des propriétés mécaniques adbquates. De plus, l'aluminium 

peut être chauffé, permettant d'utiliser eventuellement des mat&iaux pouvant 

être durcis à chaud. 



Le moule est construit en deux sections, mâle et femelle. On y trouve des 

diamètres de lumière de 3. 4, 5 et 6 mm. La partie femelle est reprksentée par la 

section «CD. Aprés avoir inséré le matbriau l'état liquide dans le rbservoir que 

constitue la femelle, on insére la partie mâle représentbe par la section ((Ar. 

L'excès de matériel est évacué par la partie inférieure du moule et sort sous 

l'effet de la pression exercée par l'introduction du male. 

Figure 4-2 : Géom&rie du fantôme propos& 



Le matériau formant le fant6me est ainsi contraint à épouser la forme de 

l'espace entre le male et la femelle. Ce volume est identif6 par la lettre ((8)). 

Lorsque le mâle est inséré, il est fixe a la femelle par deux vis. La partie tubulaire 

fine au debut du fantôme, aussi appelée tunnel, sert a assurer que le cathéter 

pénètre de façon rectiligne et coaxiale au fantbme afin de minimiser les artefacts 

angle-dkpendants et les d6fomiations de type elliptique. 

L'autre extrémité du fantôme est de gbométrie conique et a pour fonction 

d'assurer une certaine rigidité au fantôme. Le matefiel qui y est moulé assure 

donc un rôle essentiellement de support mécanique. Ainsi, seule la partie 

centrale en escalier du fantôme est d'intérêt. Le fantôme en entier, vide en son 

centre, est de dimension voisine de celle d'une piece de monnaie et constitue 

donc une pièce relativement fine et délicate pour la manutention. La region 

d'intérêt ne fait que cinq millimétres de longueur et se situe au centre du 

fantôme, dans la section dite en escalier. 

4.1.2 Choix du matériau 

Plusieurs types de materiaux ont 616 mouks afin d'en évaluer les propriMs 

échographiques, mais aussi pour vérifier la faisabilité de la mise en forme. Un 

premier fantôme a été fait à base de silicone conventionnel en raison de sa 

facilité à être moulé, de la qualité du fini du matériau moulé et de ses propriétes 

mécaniques qui lui confbrent une excellente stabilité dimensionnelle en dépit de 

la minceur de la paroi du fantôme, laquelle varie de 500 pm à 2 mm. 



Cependant, une fois le silicone inséré dans le moule, il s'est avéré impossible de 

le faire durcir. En effet. meme si le silicone ne durcit pas par évaporation, il a 

quand même besoin d'air qui contienne une certaine humidité pour que la 

réaction chimique de durcissement se produise. Mais en ayant un moule 

étanche A l'air, l'apport d'humidité est impossible et. cons~quernment, le 

durcissement ne peut se faire. 

Afin de pallier ce probléme, des démarches ont BtB entreprises pour savoir s'il 

existait un silicone qui puisse durcir en vase clos, sans apport d'air ou 

d'humidité. C'est ainsi que la compagnie Hewlett Packard a proposé un silicone 

qui durcit par réaction chimique activbe par apport de chaleur ((General Electflc; 

GE techriicai specilicalian sheet. Producl number RN6445-0 1,1-800-424- 

9300~). 11 suffit de disposer le materiau dans te moule et de le mettre au four d 

une température de 230' C pendant une heure. 

Après avoir rencontre quelques difficultés quant au démoulage de la piéce, deux 

approches ont été expbrirnentées. La premiére a consisté B lubrifier le moule 

avec du savon liquide. Cependant, sous l'effet de la chaleur et de la 

manipulation, le savon s'est disperse dans le silicone, ce qui a eu pour effet de 

générer des espaces sans silicone dans le fantôme et donc d'en détériorer la 

paroi. La deuxième approche a consisté A vaporiser du silicone lubrifiant sur la 



surface du moule. Cette méthode. lorsque l'on s'assure que le lubrifiant est sec 

avant le moulage, permet d'obtenir de meilleurs résultats. 

Malheureusement, bien que la piece moul6e ait pr4senté la morphologie 

désirée, l'atténuation et l'impédance acoustique du silicone n'ont permis de 

détecter que les contours intérieurs du fantdme. En effet, les ultrasons qui se 

propagent de la sonde vers l'extérieur rencontrent I'interface avec le silicone. A 

ce moment, étant donné la différence des propriWs acoustiques de l'eau et du 

silicone, une onde de r4trodiffusion des ultrasons retourne vers la sonde et 

I'interface est détectée. En raison des pertes d'dnergie acoustique à I'interface 

eau-silicone ainsi que des pertes d'atténuation dans le silicone, les ultrasons ne 

sont plus en mesure d'atteindre la surface extérieure du fantdme. Si les 

ultrasons ne peuvent se rendre à l'extérieur du fantôme, il est alors impossible 

d'avoir une retrodiffusion echographique du front d'onde provenant de l'intérieur 

de la paroi et, par conséquent, d'obtenir l'image de la surface extérieure du 

fantôme. 

Puisque le fantôme a été conçu pour permettre l'obtention d'une image de 

I'interface intérieure et extérieure du fanthe, l'utilisation d'un silicone 

conventionnel ne semble donc pas adéquate. Le même genre de resultats a 6té 

obtenu en utilisant de la paraffine comme matériau. De plus, la parafine étant 



un matériau plus fragile, il est plus difficile à démouler sans le casser. C'est pour 

ces raisons que ces matériaux n'ont pas &te retenus. 

Finalement, l'a- mélangé à la glycérine et I'eau a été essayé. Ce produit 

possède une texture gélatineuse et est souvent utilisé pour fabriquer des 

fantômes. II s'est avbrb un materiau trés interessant, en raison de la facilité à le 

mouler (durcissement anaérobique, soluble dans I'eau, ...). 

Un mélange, basé sur une prbparation (Frayne, Gowrnan et al., 1993) utilisbe 

l'origine pour fabriquer des fantômes pour échographie transcutanée, a et6 

utilisé. Dans ce type d'échographie, l'appareil de mesure est à I'extbrieur du 

fantôme. En endoscopie ultrasonique, la sonde doit etre P l'intérieur du fant8me 

et une masse d'agar ne saurait accommoder l'endoscopie ultrasonique. 

Puisque le fantôme est de petites dimensions, tout comme les arteres 

coronaires, le matériau utilise doit être beaucoup plus rbsistant aux d6formations 

que les matériaux utilisés pour des fant6mes en échographie transcutanée ou 

transoesophagienne, qui sont souvent plus volumineux. II a donc fallu modifier le 

mélange original en le concentrant consid&ablement. Cependant, si le mdlange 

est trop concentré, le materiau, même en kbullition, devient trop visqueux et 

refroidit instantanément sur le moule, même si celui-ci est préalablement 

chauffé. 



Au moment de démouler le fantôme, c'est-à-dire lorsque le matériau s'est 

solidifié, il suffit de retirer les deux vis retenant les parties femelles entre elles et 

de dégager complétement la partie male et le fantbme ensemble. L'étape 

suivante consiste a retirer le mâle de l'intérieur du fantôme en le faisant pivoter 

légèrement sur lui-rnéme afin de le dégager facilement du matériau mouté tout 

en tirant jusqu'au retrait total. L'eau peut être utilisée comme lubrifiant au 

moment du démoulage pour éviter de fracturer le matériau. 

4.2 Équipements 

4.2.1 Les transducteurs mécaniaues 

II existe présentement deux types de transducteurs bchographiques : les 

monocristaux rotatifs, aussi appeles transducteurs mecaniques, et les 

transducteurs à cristaux multiples. dits multiphases. Les transducteurs 

mécaniques ont longtemps permis d'obtenir des images de meilleure qualit6 que 

les transducteun multiphases. Cependant, de récentes améliorations ont permis 

a ce dernier type de transducteun de générer des images dont la qualité se 

rapproche de plus en plus de celle des transducteun mécaniques. Les 

transducteurs mécaniques peuvent, grace B la rotation d'un seul cristal pibzo- 

électrique, balayer 360' pour reconstituer un plan. Ce cristal est mont6 à 

l'extrémité d'un arbre d'entraînement flexible. lequel est introduit à l'intérieur d'un 

cathéter guide en plastique renforcé d'acier et vide en son centre. 



Les sondes de type mecmique sont. encore aujourd'hui, plus populaires que les 

sondes multiphases. Cela est attribuable au fait que les sondes mécaniques 

produisent de meilleures images grâce à la géométrie de leur plus gros cristal 

qui leur confbre une meilleure capacité de focalisation. Soulignons, cependant, 

une limitation des transducteurs m8caniques; en effet, la sonde bchographique, 

qui tourne a une vitesse de 30 tours par seconde, est tributaire de l'arbre 

d'entraînement. Si la trajectoire de I'artére comprend un arc trop serré. il est 

possible que l'arbre se coince et ne puisse permettre une rotation constante et 

régulière de la sonde, ce qui aura pour effet d'induire une distorsion de l'image 

(artefact). La sonde de type mécanique émet et reçoit à partir du même 

monocristal piézo-électrique. Lorsqu'excité par un signal électrique, le cristal se 

met à vibrer et émet une onde ultrasonore. Cette onde impulsionnelle. qui est 

dirigée vers les tissus d'intéret, est rétrodiffusee lonqu'elle rencontre des 

variations d'échogenicité (backscatten'ng). 

Les ondes échographiques r6trodiffusees sont captees par le cristal piezo- 

électrique, lequel transforme le signal de pression en un signal électrique appelé 

signal radio fréquence (RF); l'enveloppe de ce dernier permettra de constituer 

une image. 



La Figure 4-3illustre le principe de fonctionnement d'une sonde echographique 

endovasculaire de type mécanique (modifiée de Yock & Fitzgerald, f998). On 

observe un seul cristal piézo-électrique ainsi que la géométrie du front d'onde 

acoustique qui en Bmane. On trouve. en bas à droite, une image obtenue avec 

ce type de transducteur 

Figure 4-3 : Sonde échographique endovasculaire de type mecanique. 

4.2.2 Les transducteurs multi~hases 

Les transducteurs multiphases fonctionnent selon le même principe que les 

transducteurs mécaniques, à l'exception du fait qu'ils sont équipés typiquement 



de 64 petits cristaux piézodlectriques disposés sur le pbrimétre de la sonde du 

cathéter. La Figure 4 4  illustre le principe de fonctionnement de ce genre de 

sonde. 

Figure 4-4 : Sonde &hographique endovasculaire de type rnultiphase. 

(Modifi68 de Yock & Fitzgerald, 1998). 

On observe, en bas P droite, une image obtenue par ce genre de sonde. Ces 

cristaux sont declenches de façon séquentielle et déphasée, permettant ainsi 

d'acquérir, sans rotation d'un arbre d'entraînement. l'information necessaire sur 

360' afin de pouvoir reconstituer l'image d'un plan entier, perpendiculaire au 



cathéter. La séquence d'acquisition des signaux radio fréquence est la suivante. 

Le premier cristal pi&o-électrique, situé à 0' (3 heures), est activé en mode 

émetteur. Une impulsion ultrasonique est envoyée. Huit cristaux piézo- 

électriques centrés sur l'émetteur servent alors de récepteurs. Puis, le cristal 

piézo-électrique suivant le dernier &metteur déclench8 (sens anti-horaire) envoie 

une onde impulsionnelle et ainsi de suite. Les 64 cristaux piézo-électriques sont 

ainsi déclenchés l'un aprh  l'autre. 

4.2.3 L'appareil IVUS 

Les images endovasculaires sont acquises si I'aide d'un appareil d'endoscopie 

ultrasonique de marque Boston Scientific (voir Figure 4-5) Le cathbter utilise 

pour l'acquisition des images endoscopiques est de modele Ultracross et de 

dimension 3.2 F (1F=113 mm). II est équipé d'une sonde de type mécanique dont 

la fréquence centrale du signal ultrasonore est de 30 MHz. Les images sont 

enregistrées à I'aide d'un appareil vide0 de marque Panasonic (modele SVHS 

MD830) que l'on voit également sur la photographie. 

Les images sont acquises P une fréquence de 30 trames par seconde. Elles sont 

enregistrées sur cassette SVHS. La taille de l'image est de 638 X 478 pixels et 

de format Sun Raster (BBW). L'acquisition est faite dans un mode de retrait 

automatique @ullback), iS une vitesse de 0.5 mmlseconde. Ces images sont 

ensuite numérisées B I'aide d'un logiciel de saisie d'écran (grabber) de marque 



Figure 4-5 : App8reiI d'endoscopie ultmsonique. 

(7M du feuilkt publicitaire de Boston Sdentific 1996). 



Ces images sont ensuite num6risées à l'aide d'un logiciel de saisie d'écran 

(grabber) de marque Parallax installb sur un Sun Workstation de modele Spark 

10. Puis elles sont 6chantillonnées à une dimension de 256 X 256 pixels, en 

format «tifF» non compress6 et d'une profondeur de 8 bits. 



CHAPITRE 5 : RÉSULTATS 

5.1 Réalisation du moule 

Un moule aux dimensions présentbes dans la section 4.1 -1 a été usiné dans un 

bloc d'aluminium. La Figure 5-1 est une photographie du moule, cornpos6 de 

deux pièces femelles et d'une p ike  male, aux cbtbs desquels un fanthe est 

disposé. 

Figure 5-1 : Photographie du fantôme et de son moule. 



On remarque une partie male et deux parties femelles. Le fantdme épouse la 

forme de la cavit4 entre male et femelle. La partie tubulaire qui assure 

l'alignement du cathéter et la partie conique qui assure la rigidité du fantdme 

constituent les extrémités de la partie d'intbrêt en escalier. 

5.2 Recette du matériau du fantôme 

Tel que mentionné préalablement, le matériau choisi est à base d'agar et d'eau. 

en raison des propriétés acoustiques et de la moulabilité. Les ingrbdients du 

mélange sont l'eau (100 ml), la glycérine (5 ml) et I'agar (10 ml) qui constituent la 

matrice de soutien. Ce mélange. qui doit être bouilli pour en activer le 

durcissement, demeure somme toute assez difficile 8 démouler. Cependant, il 

constitue un moyen sûr d'obtenir de façon reproductible des fantômes possedant 

les propriétés désirées. 

5.3 Endoscopie ultrasonique du fantôme 

La Figure 5-2 represente une coupe du fantdme obtenue à l'aide d'endoscopie 

ultrasonique. On observe dans cette illustration l'effet de desalignement du 

cercle int6rieur par rapport au cercle extérieur du fantôme. II en rbsulte un mur 

dont l'épaisseur varie de 500 pm B 2 mm, comme indique sur le croquis du 

moule. La lumière bien ronde témoigne d'un cathéter en position paralléle à l'axe 

du moule. II est aussi intéressant de noter que, contrairement à l'endoscopie 



ultrasonique d'un tube en silicone (Figure 4-1)' on est en présence d'une texture 

éc hog rap hiq ue qui se rapproche de celle des tissus biologiques. Cette texture 

est générée par certaines inhomog6néités du materiau. Ces inhomogénéit6s 

proviennent entre autres de petites bulles d'air dans le melange et du fait que les 

cristaux d'agar ne se disolvent pas parfaitement avec I'eau. 

Figure 5-2 : Coupe du fantbme par endoscopie ultrasonique. 

II est à noter que plus le m61ange est chauffe longtemps, plus il devient 

homogène, jusqu'b un maximum à partir duquel le melange se d6tMore. Le 

fantôme, dans cette illustration. baigne dans I'eau B 22 OC. 



La validation du fantôme consiste, d'une part, B en évaluer les dimensions par 

une méthode robuste, prbcise et reconnue tout en évaluant la reproductibilitb de 

façon indépendante B I'ultrasonographie puis, d'autre part, à comparer la 

quantification obtenue par ultrasonographie aux valeurs obtenues par la 

méthode reconnue. Autrement dit, il s'agit d'evaluer si le fantôme est de 

dimensions proches de celles du moule, puis d'analyser son comportement A 

l'échographie. 

La photornacroscopie est la méthode de rbférence qui a BtB choisie en raison de 

la précision du procédb, de son applicabilit6, de la disponibilité de It&quipement 

et de l'expertise au sein du groupe. Les méthodes de fixation pour 

histom~rphologie~ conventionnellement utilisbe en laboratoire, risquent de 

déformer le fantome, particulYrement au moment de la dbshydratation par 

alcool. Les méthodes de coloration et de fixation ne sont pas adaptbes au 

matériau contenu dans le fantôme en raison, entre autres. de la haute teneur en 

eau. Cette technique a toutefois été essaybe et les résultats n'ont pas 616 

satisfaisants. La photomacroscopie a 8th choisie comme methode de r8ference. 

La quantification du fantame par photomacroscopie implique de couper le 

fantôme afin d'en exposer la partie d'interêt la caméra. II s'agit donc d'un 

procédé destructif et c'est pourquoi I'ultrasonographie a &té pratiquée avant la 

photomacroscopie. 



Les résultats comparatifs sont présentés selon deux méthodes. La premiere 

méthode consiste à effectuer une régression linéaire entre les diamètres évalués 

par photomacroscopie et les diamètres nominaux du moule. La deuxième 

méthode consiste A comparer les diamétres évalués par ultrasonographie B ceux 

obtenus par photomacroscopie. Dans les deux cas, la technique d'évaluation 

des diamétres qui est en référence est placée en abscisse. Cette méthode de 

corrélation classique est accompagnée d'un autre type d'analyse couramment 

utilisé lorsqu'on désire évaluer une méthode de mesure nouvelle. II s'agit de la 

méthode de Bland & Altman (Lancet,02/86, pp307-10) qui consiste a corrbler en 

ordonnée la différence entre la méthode reconnue et la méthode évaluée et, en 

abscisse, la moyenne des deux méthodes. 

5.4 Quantification par photomacroscopie 

Six fantômes (24 sections, 98 lectures) ont été quantif& par photomacroscopie 

et par ultrasonographie, en prenant soin de les identifier pour fin de 

comparaison. La photomacroscopie permettant d'obtenir une excellente 

précision et ces mesures étant reproductibles, 6 des 14 fantômes ont blé 

photographiés. La méthode de quantification des diambtres intérieurs a été la 

même que celle utiliske pour la quantification par ultrasonographie. Le 

microscope à dissection utilisé pour la photomacroscopie est de marque 

«Leica», et de modble MZ12. Un appareil d'acquisition d'images est installé sur 

le microscope. Le logiciel de quantification est de marque ((Northon Edipse)), de 



modèle «EMPIX imagingn et de version V.5. Les images sont numérisées puis 

archivées sur disque dur. Les données sont ensuite gravées sur disque 

compact. Les fantômes ont été coupés à l'aide d'une lame de rasoir en prenant 

soin de couper par cisaillement de la lame sur le matbriau plutôt que de couper 

par compression. afin d'bviter d'endommager la section. L'évaluation des 

diamètres ext6rieurs a cependant été différente. Le fantôme a 8t6 photographié 

en entier par l'extérieur, ce qui a permis de saisir les quatre sections en un seul 

cliché a raison d'une mesure par section. La mesure a été prise au centre de la 

section. Ainsi, la quantification des diamétres extérieurs a été faite avant la 

quantification des diamétres intérieurs puisqu'il a fallu couper le fantôme pour 

photographier l'intérieur des sections. La Figure 5-3 représente une section de 

fantôme. On remarque la clarté de l'image et I'uniformite de l'arc de cercle. II est 

intéressant de noter que le cercle délimitant le pbrimétre interieur est nettement 

plus régulier que par celui obtenu par ultrasonographie. Les sections évalu6es 

ont toujours été choisies afin de ne pas être situees pr&s d'une zone de 

transition de diametres. afin d'assurer une certaine stabilitb de la lecture d'une 

part. d'autre part afin de se situer environ au même endroit lorsque les diamktres 

sont compares par ultrasonographie et par photomacroscopie. 



Figure 5-3 : Photomacruscopie d'une section du fantôme. 

La Figure 5-4 illustre une photomacroscopie du fantbrne, vu de l'extérieur. II est 

possible de distinguer les quatre sections, de diamètres extérieurs diffbrents. II 

est de plus possible de voir, par transparence. l'espace vide au centre du 

fantôme, laissant deviner les diamétres intbrieurs. Dans cette illustration, on peut 

apercevoir un reflet m6tallique dans le fantdrne. Ce reflet provient d'un objet 

métallique éffile qui a été inséré dans le fantôme afin de le supporter durant 

l'acquisition d'image pour maintenir le fantôme P l'horizontal. 



Figure 5-4 : Photomacroscopie de I'exterieur du fantdme. 

5.5 Quantification par ultrasonographie 

La description de l'appareil à ultrasons et des facilités de quantifications ont ét6 

décrites dans la section u6quipements~. La m8thode de travail a consisté A 

évaluer, à l'aide de quantification par ultrasonographie, chaque section de 

fantôme avec quatre diamètres intérieurs et quatre diamètres extérieurs. 



Figure 5-5 : &alualion des diamètres par ultrasonographie. 

Ces quatre diamètres sont évalués a angles relativement égaux les uns des 

autres afin de représenter tous les quadrants de l'image. Un diamètre moyen est 

alors calculé. Cette méthode permet ainsi d'évaluer un diamètre intérieur moyen 

et un diamétre extérieur moyen. La Figure 5-5 illustre la position et la methode 

d'évaluation des diamétres mesutbs. Le fantôme est insonifié l'aide d'une 

sonde rotative dont la fréquence centrale ultrasonore est de 30 MHz. Le fantôme 

est immergé dans l'eau a 22OC. Ces quatre diambtres passent 

approximativement par le centre de la lumiére. De plus, le périmétre est tracé 

autour de la lumière afin d'en évaluer l'aire. Un nouveau diamètre est alors 

calculé en supposant une surface circulaire (A=x ~ * / 4 ) .  L'bvaluation d'un 

diametre à partir de la surface permet de s'interroger sur la circularité lorsque le 



diamètre obtenu en moyennant s'bloigne du diamétre évalué à partir de la 

surface de la lumière. Quatorze fantdmes ont ainsi été insonifiés et quantifiés, 

pour un totai de 56 sections Bvaluées puisqu'il y a quatre sections par fantdme. 

Ces 56 sections ont été 6valuées 6 l'intérieur et A Igext8rieur par quatre lectures, 

pour un total de 448 mesures, excluant le tracé des surfaces. Tous les résultats 

de la quantification par ultrasonographie (annexe A, B) ainsi que par 

photornacroscopie (annexe C, D) sont prbsentés en annexe. 

5.6 Analyse comparative 

5.6.1 P hotomacroscopie versus valeurs nominales 

Les résultats de la quantification par photomacroscopie versus les diamétres 

nominaux (dimensions du moule) sont présentés à la Figure 5-6 selon la même 

méthode que la comparaison de I'ultrasonographie à la photomacroscopie. Les 

deux graphiques du haut concernent les diametres intérieurs, alors que les deux 

graphiques du bas concernent les diamétres extérieurs. Les régressions 

linéaires sont a gauche alors que les graphiques de Bland & Altman sont d 

droite. Les données sources de la la Figure 5-6 sont aussi disponibles en 

annexe. Les données brutes de comparaisons entre les méthodes sont 

disponibles en annexe E et F pour les diamettes intérieun et extérieurs 

respectivement. 



Photomacrorcopk vr Wmlnai 
(UrrnWo axtdrkur) 

(n = 6 fantdms = 24 sectioris) 
9.0 I 

Photom8cro8copk vr nomlnrl 
Oiafndtre arUrkur (mnd & Altman) 

(n = 6 fanl&ms = 24 sections) 

Figure 5 6  : Photomacmscopie venus valeurs nominales. 



5.6.2 U ltrasonoaraphie versus ~hotomacrosco~ie 

Les résultats de la quantification des diamétres intérieun et extérieurs évalu6s 

par ultrasonog rap hie versus photomacroscopie sont prbsentbs B la Figure 5-7. 

Ici encore, ia technique de rhférence est disposée en abscisse. Les équations de 

régression linéaire pour diamétres intérieurs et exteneurs sont indiquées dans le 

coin gauche des graphiques de régression. 

Les deux graphiques du haut concernent les diamétres interieurs, alors que ceux 

du bas concernent les diamettes extérieurs. Les regressions linéaires sont à 

gauche, alors que les graphiques de Bland & Altman sont à droite. 



Utrasono. us Photornitrortoph 
(dlam&tro rxt4rkur) 

(n = 6 fant6ms = 24 sections) 

Figure 5 7  : U/trasonographie versus Photomacroscopie. 



CHAPITRE 6 : DISCUSSION 

6.1 Discussion des résultats 

6.1 .1 P hotornacrosco~ie versus valeurs nominales 

Les résultats de la Figure 5 6  illustre les similitudes g6ombtriques entre le 

fantôme et son moule. Le modéle linéaire est adbquat puisque les coefficients 

de corrdation sont de 0.9992 et de 0.9993 pour les diamtitres intérieurs et 

extérieurs respectivement. Les pentes des rkgressions linéaire sont de 0.9838 et 

0.9893 pour les diamètres intérieurs et extbrieurs respectivement. Ces pentes 

sont très proches de l'unité ce qui signifie que les diamétres obtenus par 

photomacroscopie sont presque égaux aux diamétres nominaux du moule. On 

peut ainsi déduire que les dimensions du fantdme sont fideles B celles du moule, 

témoignant ainsi d'une bonne qualité du processus de fabrication et que ce 

processus est reproductible. 

La différence moyenne de la photomacroscopie vers IUS les diamètres nominaux 

(dimensions du moule) est de -0.6 % et 4 . 1  % pour les diamètres intérieun et 

extérieurs respectivement. 



6.1.2 Ultrasonocrra~hie versus photornacroscopie 

Les régressions linéaires présentées la Figure 5-7 démontrent qu'il existe une 

bonne corrélation entre les diambtres Bvalués par photomacroscopie et les 

diamètres évalués par ultrasonographie ( ~ ~ ~ 0 . 9 9 6 2  et 0.9975 pour les diambtres 

intérieurs et extérieurs respectivement). Conséquemment, le modele linéaire 

représente bien ces relations. Les pentes (biais variable) sont de l'ordre de 

1 .O420 et 1 .O506 pour les diamktres intérieurs et extérieurs respectivement, ce 

qui signifie une relation proche du modéle-linéaire de pente unitaire sur la plage 

de données, Le biais fixe (ordonnée à l'origine) est de 0.2768 pour les diametres 

intérieurs et de 0.0310 pour les diamètres extérieurs. Dans les deux cas, il s'agit 

d'un biais faible, presque négligeable pour les diamètres exterieurs puisque ce 

biais est de l'ordre de grandeur de la précision de l'appareil à ultrasons qui offre 

des mesures ayant, en mm, une décimale et donc une précision de la moitié de 

l'unité de mesure la plus petite, donc de 0.05 mm. Le biais fixe est environ d'un 

quart de mm pour les diamétres interieurs, suggérant une Iégere sous-évaluation 

des diamétres intérieurs evalues par ultrasonographie. Les graphiques de Bland 

& Altman démontrent une différence des rbsultats obtenus entre les deux 

méthodes de mesure (photornacroscopie-ultrasonog rap hie) oscillant 

principalement de 0.2 B O mm pour des diamètres variant de 3 a 6 mm 

respectivement, alors que cette différence varie de -0.2 à -0.4 mm pour les 

diamètres extérieurs variant de 5.5 à 8.5 mm. Cela suggère que les petits 

diamètres (3 a 6 mm) sont légèrement sous-évalués à I'ultrasonographie par 



rapport à la photomacroscopie. Lorsque les diamétres se situent aux environs de 

6 mm, la photomacroscopie et I'ultrasonographie donnent environ les mêmes 

résultats (biais fixe=O), alon qu'avec des diamétres situés entre 6 et 9 mm, 

I'ultrasonographie surévalue légérernent les dimensions par rapport à la 

photomacroscopie. 

La différence moyenne des diambtres Bvalués par photomacroscopie versus 

ultrasonographie est de 2.4 % et -4.6 % pour les diamètres interieurs et 

extérieurs respectivement. 

6.2 Limitations 

Mentionnons que la conception du fantbrne &tudi6 requiert une grande minutie, 

en raison de la fragilitb de I'agar pour des épaisseurs de mur de 500 pm a 2 mm. 

Même s'il devient de plus en plus facile de mouler et démouler le fantôme avec 

l'expérience, il faut s'attendre A quelques echecs avant d'obtenir des résultats 

satisfaisants. 

Le fantôme proposé est un objet périssable en raison, entre autres, de sa 

composition élevée en eau. Son entreposage requiert quelques conditions afin 

d'être en mesure d'assurer une certaine stabilité morphologique. En entreposant 

le fantôme dans un contenant qui lui est légèrement plus grand et en prenant 

soin de l'humidifier préalablement par une courte immersion dans l'eau, puis en 



l'entreposant dans un réfrig6rateur. il a Qt6 possible de le conserver 

adéquatement durant environ six mois. Aucune étude exhaustive n'a cependant 

été effectuée si ce sujet et aucune vérification morphologique (de déformation) 

stricte n'a été faite. II s'agirait ici d'une étape nécessaire si le fantôme devait être 

utilisé sur des périodes de cet ordre de grandeur. 

6.3 Améliorations à venir 

6.3.1 Fantôme a couches multiples 

L'objectif fixe dans le cadre de cette btude a et6 d'elaborer un fantôme de 

dimensions connues et reproductibles, qui puisse être insonifié de I'intkrieur par 

une sonde endovasculaire, B travers toute 116paisseur de la paroi, permettant 

ainsi d'obtenir simultandment une image des couches intbrieure et extérieure 

afin de calibrer l'appareil B ultrason. II serait intéressant, dans le cadre d'un 

fantôme à venir, de pouvoir reproduire les différentes couches de la paroi 

artérielle humaine. L'avantage d'un tel fantôme serait, entre autres, de pouvoir 

évaluer certains logiciels qui vise A segmenter l'intima ainsi que les autres 

couches de la tunique artérielle. De plus, en modifiant la composition du 

matériau du fantôme à certains endroits sp&$fiques, il serait possible de valider 

certaines techniques qui servent a caractériser des classes de tissus biologiques 

à partir d'ultrasonographie. Pouvoir segmenter la plaque et caractériser celle-ci 

permettrait en effet de mieux orienter le choix d'une thérapie. 



Afin d'obtenir un fantôme à couches multiples, il suffirait de procéder au 

laminage de matériaux possédant des caractéristiques échographiques 

différentes. Le niveau de r&odiffusion des diffbrentes couches pourrait étre 

modifié en ajoutant, dans la matrice à base d'agar, des particules de cellulose 

dont la taille se rapprocherait de celle des cellules musculaires lisses, des 

fibroblasts et des cellules endothéliales. La texture échographique pourrait 

ensuite être quantifiBe par l'évaluation des différents moments statistiques 

(moyenne. écart type et moments d'ordres supérieurs) des niveaux de gris des 

pixels formant l'image du fantôme. 

La Figure 6-1 illustre un premier essai d'un tel fantôme. Grace au laminage, il 

semble possible de distinguer une lésion (sténose), une media ainsi que 

l'adventice qui se perd dans les tissus conjonctifs tel qu'observé dans les cas in 

vivo. On remarque la texture des couches intérieure et extbrieure. Cette texture 

différente de celle de la couche du milieu (m4dia) a été obtenue en ajoutant 

certains additifs de r6trodiffusion comme la cellulose à raison de 5 ml par recette 

telle que décrite dans la section 4.1.2. La couche du milieu ne contient aucun 

additif de rétrodiffusion, ce qui lui permet de se diffbrencier des autres couches. 

Le fantôme, dans cette image, a et& insonfie dans l'eau A pression normale et cS 

22O C. 



Figure 6- 1 : Coupe du fantdme /amin&, par endoscopie ultrasonique. 

L'identification des différentes couches de la tunique arterielle est prbsentbe en 

mortaise. 

La Figure 6-2 illustre le fantdme a couches multiples (en haut à droite) aux côtés 

de différentes images in vivo. On peut remarquer une similitude entre le fantôme 

et certaines images cliniques. On peut distinguer les sthoses et les trois 

couches de la paroi. Les textures sont qualitativement similaires. 



Figure 6-2 : Comparaison du fantôme 9 couches multiples versus in vivo. 



6.3.2 Analoriue sancruin 

L'usage d'un analogue sanguin permettrait de plus de se rapprocher des 

contrastes retrouvbs h vivo et de d'évaluer les algorithmes de segmentation 

automatique de la lumiére. La Figure 6-3 illustre l'effet d'un analogue sanguin. 

Figure 6-3 : Endoscopie ultrasonique du fantôme avec analogue sanguin. 



On distingue la forme du fantbme grace aux deux cercles excentriques formant 

les parois interieures et extérieures du fantbme. Le fanterne baigne ici dans un 

analogue sanguin compos& d'eau P 22' C et de particules de cellulose de 50 Pm. 

II existe cependant des particules de cellulose ayant un diamétre de 5 Pm, 

lesquelles se rapprochent de la grosseur des globules rouges qui sont 

principalement responsables de la spécularit6 du sang en mouvement dans le 

faisceau ultrasonore. On observe de plus que la texture du fantôme est plus 

spéculaire que le fantôme de base proposé, car certaines particules de 

rétrodiffusion (cellulose 50 prn) ont ici et6 ajoutées. 

On peut aussi constater que ces particules de cellulose, qui a pdon devraient 

avoir une orientation aléatoire, prbsentent un Btalernent ~wneanng~ dans le 

sens de la rotation. Cet effet est de à la difference de rbsolution axiale versus 

résolution latérale de la modalité d'imagerie utilisbe. Ainsi, le mouvement 

rotationnel du cristal piézoélectrique a pour effet d'étaler les lchos de 

rétrodiffusion de façon laterale. C'est un des phénomhes qui expliquent que 

l'endoscopie ultrasonique posséde une rbsolution axiale d'environ 0.13 mm, 

alors que sa résolution latérale est de l'ordre de 0.43 mm (Engeler, Ritenour et 

al., 1995)' soit quatre fois moindre. On se rappellera que la résolution est définie 

comme la distance minimale séparant deux objets ponctuels à partir de laquelle 

ces deux objets sont distinguables. 



6.3.3 Reconstruction tridimensionnelle du fantôme 

II est possible de faire une reconstruction tridimensionnelle du fantôme à partir 

de séquences d'images échographique. La Figure 6-4 reprbsente une telle 

reconstruction. Chaque image obtenue à partir d'endoscopie ultrasonique doit 

être segmentée afin de determiner la jonction entre le fantôme et son milieu 

d'immersion. Les coordonnbes (x,y,z) du contour de la lumibre sont insérbes 

dans une matrice tridimensionnelle qui est ici visualisbe A l'aide des facilit& 

graphiques de Matlab. Cette reconstruction tridimensionnelle permet d'illustrer, 

de façon synthbtique et visuelle, la gbombtrie du matériau interrogé par les 

ultrasons. Elle permet, par exemple, de voir que les changements abrupts de 

géométrie sont arrondis comme le feral un filtre passe-bas. Les différences de 

géométrie entre la reconstruction et le fant6me d'origine (Fi- 5-4) sont dues 

à I'échantillonage des trames (1 image sur 10 a 616 segmentee), P la 

segmentation manuelle et P la rbsolution de l'appareil &hographique. 

II est aussi possible de présenter une sbquence d'images ultrasoniques en un 

format ressemblant à une reconstruction tridimensionnelle, sans segmentation 

préalable. II ne s'agit donc pas d'un modele tridimensionnel mais d'un format de 

présentation. En fait, pour être plus stricte, il s'agirait plut& de mutti-20 puisqu'il 

s'agit d'une pile de plans sans segmentation. 



Figure 6-4 : Reconstmtion tridmensionnelle du fant6me propos& 

La Figure 6-5 illustre une telle reconstruction du fantdme dans le plan 

longitudinal. On distingue de plus les quatre sections du fantbme (3,4, 5, 6 mm). 

Les images de la séquence acquise par ultrasonographie endovasculaire sont 

pilées l'une aprés l'autre dans une matrice tridimensionnelle. On obtient cette 

illustration en prenant une ligne par image de la séquence, toujours au même 

endroit dans l'image, et le resultat donne l'impression d'une coupe du fantome 

par ultrasonographie en B-mode. Le fantôme ici insonifié est de type 

multicouche. La média est observable à gauche et à droite de la lumibre. On la 

distingue par une ligne sombre, tbmoignant de I'hypoéchogénicité de sa 

composition. 



Figure 6-5 : Vue longitudinale du fantôme par endoscopie ultrasonique. 



CHAPITRE 7 : CONCLUSION 

Un fantôme de dimensions connues et reproductibles. pouvant être insonifié de 

l'intérieur par une sonde ultrasonique endovasculaire afin d'obtenir une image de 

la paroi entière allant de l'intérieur jusqu'a l'extérieur. a 6t6 élabor6. Ce fantôme 

permettrait de calibrer les appareils ultrasoniques endovasculaires et de valider 

certains logiciels de segmentation semi-automatique. 

Le matériau utilise pour la fabrication de ce fantôme est P base d'eau. d'agar et 

de glycérine. Ce matériau gelatineux a éte moulé à l'aide d'une technique 

ressemblant au procéd6 d'injection plastique. 

La géométrie du fantdme a permis de reproduire les dimensions de coronaires 

observées chez l'homme. Le décentrage de l'axe du mgle par rapport B celui de 

la femelle du moule a permis d'obtenir une paroi d'épaisseur variable, 

reproduisant ainsi I'assymétrie des plaques souvent obsenrée en milieu clinique. 

Les dimensions de six fantômes ont été évaluées iS I'aide de photornacroscopie 

qui consiste en un appareil de saisie mont6 sur un microscope à dissection 

permettant des facteurs d'agrandissement macroscopiques. Une régression 

linéaire a permis de constater une relation fidele du fantôme aux valeurs 



nominales du moule. Ainsi, les pentes des régressions linéaires entre le fant6me 

et ses valeurs nominales &aient de 0.9838 et de 0.9893 pour les diametres 

intérieurs et extérieurs respectivement. Les biais fixes ( l'ordonnée d l'origine) ont 

été de 0.0447 et de 0.0688 mm pour les diamétres intérieurs et extérieurs 

respectivement. Les coefficients de corrélations ont &té de 0.9992 et 0.9993 

pour les diamdtres intérieurs et exterieun respectivement, tbmoignant de la 

bon ne représentation du modele linéaire proposé. Les différences moyennes 

entre les diamétres évalués par photomacroscopie par rapport aux valeurs 

nominales sont de -0.6% (0.006) et de -0.1% (0.001) pour les diamétres 

int6rieurs et exterieun respectivement. 

La comparaison de l'endoscopie ultrasonique ii la photomacroscopie a permis 

de constater que cette premiére technique d'imagerie est moins précise que la 

deuxième et de quantifier la ciifference des résultats. Une régression lin6aire 

entre les dimensions obtenues par ultrasonographie versus photomacroscopie a 

permis de constater une pente de 1.0420 et de 1.0506 pour les diamhtres 

intérieurs et extérieun respectivement. Les biais fixes ont été de 0.2768 et de 

0.0310 pour les diamétres intérieurs et extérieurs respectivement. Ces biais 

variables, même si ils sont plus &levés que ceux de photornacroscopie, 

demeurent toutefois assez faibles, compte tenu de la précision de l'appareil 

ultrasonique, laquelle est de 0.05 mm. 



L'insonification de 14 fantdmes a r&éU une différence moyenne entre les 

d iamètres évalubs par endoscopie ultrasonique et les diamhtres 6valués par 

photomacroscopie (6 fantômes) de 2.4% (0.006) et de 4 6 %  (0.001) pour les 

diamètres intérieurs et extérieun respectivement. Ces résultats suggérent que 

l'endoscopie ultrasonique sous-estime les dimensions des diamhtres intérieurs 

et surestime celles des diamètres exterieurs. 

Même si le fantôme est périssable aprés quelques mois ou suite à un mauvais 

entreposage, sa reproductibilité ainsi que sa précision sont en mesure d'être 

satisfaisants pour un usage clinique ou de recherche. 

Parmis les améliorations pouvant être apportkes au fantôme, mentionnons la 

possibilité de laminer le fantôme à l'aide de couches possédant des 

caractéristiques échographiques différentes et reproduisant les diffbrentes 

couches de la paroi artbrielle. Un tel fantôme permettrait de valider certains 

algorithmes de segmentation pouvant differencier l'intima, la mbdia et 

l'adventice. Mentionnons aussi qu'en modifiant, d certains endroits de l'intima, la 

composition du matériau, il serait possible de simuler des plaques de 

compositions hétbrogénes. De telles modifications permettraient de valider 

certains algorithmes de caractérisation tissulaire. 
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ANNEXES 

Légende des annexes (A B F): 

U : Ultrasonographie 
P : P hotomacroscopie 
F# : Numéro du fantame. 
Nom, N : Valeur nominale (theorique) du diamètre. 

Représente l'indice des quatre valeurs de 
D l ,  D2, D3, D4 : diambtre. 
S : Surface. 
D(S) : Diamétre calculé à partir d'un cercle de surface S. 
Dm : Diarnbtre moyen. 
Di : Diamètre intbrieur. 
De: Diamétre exterieur. 
n : Nombre de section 6valuées. 



ANNEXE A : Données brutes : Ultrasonographie, diamètre 

intérieur 

Ultrasonoara~hie, diamètre intérieur 





ANNEXE B : Données brutes : Ultrasonographie, diametre 

extérieur 





ANNEXE C : Données brutes : Photomacroscopie, diamètre 

intérieur 



ANNEXE D : Données brutes : Photomacroscopie, diamètre 

extérieur 

F# Nom. De 
(mm) (mm) 



ANNEXE E : Données brutes : Comparaison, (intérieur) 

Photomacroscopie (P) - Nominal (N) - Ultrasonographie 

D(P-U) D(P+U)IZ 
(mm) % (mm) (mm) % 

D(U-N) 
(mm) % 

-O,I3 -2,I 
-O,12 -2,4 
-0,21 -5,2 
-0,19 -6,3 
-0,12 -1,g 
-O,O7 -1,4 
-0,21 -5,2 
-O,15 -4,8 
0,03 0,6 
-0,02 -0,3 
-0,14 -3,5 
-0,12 -4,l 
0,01 0,2 
-0,13 -2,7 
-0,16 -3,g 
0,Ol 0,2 
-O,O9 -1,6 
-0,ll  -2,l 
-0,19 -4,8 
-O,21 -7,I 
-0,16 -2,6 
-0.09 -1,9 
- 0 1  -2,7 
-O,I5 -4,8 
Tml33 



ANNEXE F : Données brutes : Comparaison (extérieur) 

D(P-U) D(P+U)IZ 
(mm) % (mm) (mm) % 

0104 0,5 
0.03 0,4 
-0,Ol -0,2 
0,OO 0,o 
-0.03 -O,4 
-0,02 -0,3 
-0,Ol -0,z 
-0,02 -0,4 
O,oo 0,o 
-0,M -0,5 
O,û4 0,6 
0,Ol 012 
-0,03 -0,4 
-0,w -0,s 
-0,Ol -0,z 
0,Ol 0,2 
-0,03 -0,4 
-0,OZ -0,3 
-0,03 -0,5 
o109 1,6 
-0,03 -0.4 
-0,M -0,s 
-0,Ol -0,2 
0,Ol 0,2 
7aTTTl 




