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Le cancer du sein est une maladie dont l'incidence a considérablement augmenté 

au cours des deux dernières décennies. Les recherches dans ce domaine sont orientées 

dans deux directions : le développement de techniques de détection appropriées et 

efficaces, et l'amélioration des traitements existants. Il a été démontré que si la détection 

du cancer se fait à un stade in situ, la possibilité de guérison est très forte. Cette réaiite 

encourageante a incité beaucoup de chercheurs à trouver une ou des nouvelles techniques 

de détection. 

Plusieurs techniques sont utilisées pour la détection précoce du cancer du sein, Ies 

plus courantes étant la palpation, la mammographie et l'échographie mammaire. La 

palpation est un examen qui peut être fait en clinique par un spécialiste de la santé ou en 

privé par la femme elle-même; malheureusement, cette technique ne permet pas de 

détecter de très petites tumeurs ou des tumeurs qui sont assez éloignées de la peau. 

La mammographie est un examen radiologique qui permet de détecter des masses 

profondes et probablement plus petites que celles îdentinks à fa pdpation. Toutefois, 

cette technique connaît ceriaines limites, notamment une incapacité à distinguer les 



masses molles des masses rigides, des indices importants au niveau du diagnostic; en 

effet, les statistiques démontrent que la plupart des cancers sont présentés sous forme de 

nodules durs, alors que les tumeurs bénignes sont souvent molles. La mammographie ne 

pennet pas non plus de détecter des nodules de moins de 0.5 cm. L'échographie 

mammaire est un complément de la mammographie; cette technique est surtout utilisée 

pour différencier les tumeurs malignes des tumeurs bénignes. 

Dans le cadre du présent projet, nous nous intéressons zl. une technique d'imagerie 

par ultrasons, nommée ccélastographie». Cette technique a 6té proposée pour faciliter la 

détection de cancer du sein chez la femme. L'élastographie utilise la dynamique de la 

granularité échographique, ou ce qu'on appelle speckle, pour estimer la distribution 

d'élasticité dans le tissu mammaire; cette information sert d'indice de diagnostic. Le but 

de cette modalité d'imagerie est d'obtenu une image de déformation de tissu 

(élastogramme) suite à l'application d'une compression externe quasi statique. Cette 

image de déformation nous Uiforme sur les propriétés élastiques du tissu, c.4-d. sur fa 

rigidité du tissu. 

Plusieurs types de bruits peuvent dégrader la qualité de i'élastogramme : bruit de 

décorrélation, bruit électronique, etc. Par contre, en réglant certains paramètres, il est 

possible d'améliorer l'image de déformation. Dans ce projet, nous nous intéressons à 

l'étude de la taille de la fenêtre de mesure, car il a été démontré que c'est le paramètre qui 

affecte le plus la quaiité de I'élastogramrne. 



Pour estimer les déformations tissulaires, nous avons utilisé la méthode 

lagrangieme qui donne des informations quantitatives et qualitatives sur les 

déformations. Cette méthode utilise un modèle de formation d'images échographiques 

pour représenter les images avant et après mouvement. Elle procéde en compensant le 

mouvement; l'image résultante du processus de compensation du mouvement est appelée 

image lagrangieme. L'estimateur du mouvement est formulé par un problème de 

minimisation non linéaire entre l'image initiale et l'image lagrangienne. 

Notre objectif dans ce travail est de trouver une taille optimale de la fenêtre de 

mesure en élastographie. Pour ce faire, nous avons traité des images simulées et des 

images expérimentales. Pour nos simulations, nous avons utilisé un modèle de formation 

d'images échographiques; les déformations tissulaires sont modélisées par une matrice de 

transformation linéaire pour un milieu homogène, et à l'aide des éléments finis pour un 

milieu inhomogène. Les données expérimentales sont des images d'un «fantôme» avec 

trois inclusions dont fa rigidité est trois fois plus élevée que le milieu ambiant. Notre 

stratégie a consisté à varier les dimensions de la fenêtre de mesure et à estimer les 

déformations tissulaires pour chaque fenêtre considérée. Cela a été fait pour différents 

niveaux de compression et deux fréquences du transducteur ultrasonore. 

En nous basant sur la technique de corrélation couplée à la compensation du 

mouvement, nous avons trouvé qu'il existe une plage axiale optimale de la ta ik  de la 

fenêtre. Nous avons fonnulé cette plage en fonction de la compression appliquée et des 



paramètres de la PSF du système ultrasonore. Nous avons expérimenté ces résultats en 

utilkmt l'estimateur lagragien; nous avons trouvé que les meilleurs élastogrammes sont 

obtenus dans une plage optimale, et surtout près de la vaîeur médiane de cette plage. Cela 

a permis de formuler la taille axiale optimale de la fenêtre de mesure. La taille latérale, 

qui affecte moins la qualit6 des images de déformation, se trouve aussi dans une plage de 

valeurs que nous avons déterminée en fonction des param6ües de la PSF du systéme. La 

taille latéraie optimde se trouve dans la région centrale de cette plage optimale. 

Nous avons effectué d'autres expériences pour tester la fiabilité de nos résultats 

sur des images simulées. Les résultats préliminaires montrent que la détection 

d'inclusions, dont le diamètre est aussi petit que 1 mm, serait possible avec un bon choix 

de taiiie de fenêtre. D'autre part, nous avons constaté qu'une inclusion molle est aussi 

bien détectable qu'une inclusion rigide, ce qui représente un trés important résultat au 

point de vue diagnostique. 



Abstract 

The research in the field of breast cancer is oriented !gwards two directions, the 

ûrst one is the development of new detection technologies and the second one aims at 

finding a good treatment. The detection technology is of great interest as doctors agree 

that the majority of deaths from breast cancer cm be elirninated by early detection. Now, 

breast cancer can be detected with technologies such as mammography, phyical breast 

examination done by palpation, or ultrasound. However, these current methods have 

drawbacks. The physical breast exam is not effective in identi@ing tumors that are srna11 

and far tiom the skin surface; with rnammography, the detection of tumors of size 

< 0.5 cm and the distinction between hard and soft tumors are impossible. 

Elastogtaphy is a new ultrasonic imaging modality for soft tissue characterization. 

This technique is proposed for breast cancer detection and screening on the basis of tissue 

hardness indicative of twnors. Many breast cancers appear as extremely hard nodules; 

other diseases involve fatty andor collagenous deposits which increase or decrease tissue 

elasticity. Elastography airns at creating strain images of tissue under a s m d  extemal 

quasi-static compression. The strain field can be interpreted as a relative measure of 



elasticity distribution; the strain being large in a cornpliant (i.e. soft) tissue and small in a 

ngid (hard) one. 

Severai parameters must be adjusteci to reduce al1 kinds of noise and achieve good 

strain images. The window size, considered to calculate the correlation coefficient and 

the deformation images, is the major parameter that aec t s  the quality of strain images. 

In this work, we study the relationship between the window size and the goodness of 

strain images. 

To estimate the tissue motion, we used a new tissue motion estimator that is based 

on a Lagrangian description of the speckle motion. The Lagrangian method uses an 

image formation model to represent the pre- and pst-compression RF images. The 

Lagrangian image is obtained h m  the pst-motion image after compensation for the 

tissue motion. The tissue motion estimator is formulated as a non linear minimization 

problem between the pre-compression RF image and the Lagrangian image. 

Our objective in this study is to h d  the optimal window size in elastography. We 

analyzed simulated and experimental data. To simufate the echographic images, we used 

an image formation model. The displacement field was modeled by a linear 

transformation rnatrix in a homogeneous medium and with the method of h i t e  elements 

in an inhomogeneous one. Our strategy consisted in varying the axial and lateral window 

sizes; for each window size we estimated the tissue defomations. Severai compressions 



were applied and two different fkquencies were considered for the ultrasound transducer. 

The experimentai data were obtained h m  a scanning phautom that contains three 

inclusions three times harder than the background, 

Based on the technique of correlation coupled with compensation for tissue 

movement, we found that thete is an optimal window size range. This range is a function 

of applied compression and of the PSF of the ultrasound system. We then experimented 

our redts on Lagrangian meîhod. We found that the deformation estimation is accurate 

in the optimal range, especially in its center. This allows to consider that this center is 

close to the axial optimal window size. The optimal lateral size is also found to be in a 

certain range, which we determinate as a function of the PSF of the ultrasound system. 

The deformation estimation seems to be affected by the axial window size more than the 

laterai one. 
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Chapitre 1 

Introduction 

L'échographie est une technique d'imagerie médicale qui a connu une forte 

expansion au cours des demières années. Cette expansion s'explique par le faible coût 

des examens, la rapidité d'obtention des résultats, l'absence d'irradiation nocive du 

patient, son caractére non invasif et une amélioration importante de la qualité des images. 

1.1 Principe de /'échographie 

Les ultrasons sont des ondes de pression qui se propagent dans un milieu matériel. 

Eues provoquent des variations locales de compressibiiitk et de densité qui correspondent 

à des oscillations infimes de la matière autour d'une position d'dquilibre. Les ultrasons 

sont de même nature que les sons mais ont une Wquence trop élevée pour que i'oreiiie 

humaine y soit sensible. En imagerie médicale, la bande de tiéquences ultrasonores 



2 

utilisées s'étend généralement de 1 à 20 MHz (Christensen 1988); les fréquences les plus 

élevées offient la meilleure résolution au prix d'une faible profondeur de pénétration. 

Les ondes uitrasonores sont générées par des transducteurs acoustiques placés 

généralement en contact avec la peau. Ces ondes se propagent dans les tissus où elles sont 

diffractées, atténuées, puis partiellement réfléchies par les inhomogénéités acoustiques, 

c'est-à-dire les fluctuations locales de la densité et de la compressibilité. 

Les réflexions peuvent être spéculaires ou rétrodiffusées selon la nature des 

inhomogénéités (Shung et Thieme 1993). Les réflexions spéculaires sont produites 

lorsque l'interface entre deux régions de propriétés acoustiques différentes est bien 

définie à l'échelle de la longueur d'onde utilisée. De telles réflexions spéculaires sont 

observées, par exemple, aux interfaces fluidehissu ou encore odtissu. Les réflexions de 

type rétrodifision se produisent lorsque le signal ultrasonore rencontre une structure 

composée d'inhomogéneités dont les dimensions sont infërieures a la longueur d'onde 

(p. ex. fibres musculaires, globules rouges). Ces inhomogénéités agissent donc comme 

des difîuseurs de l'onde acoustique (figure 1.1 ). 

Les échos reçus sont transformés par le transducteur en un signai électrique à 

haute fréquence (radio-Equence ou RF). Le temps (r) requis par l'onde ultrasonore pour 

se propager dans le milieu tissdaire et revenir au transducteur est utilisé pour estimer la 

position axiale de la structure réfléchissante par rapport au point d'émission, r = - 2dy . oh 
C 



d, est la profondeur de la structure réfléchissante correspondante, c est la vitesse des 

ondes ultrasonores dans les tissus biologiques (a 1540 mis) et le facteur 2 est pour 

prendre en considération le trajet d'der-retour de l'onde ultrasonore. 

Figure 1.1 Illustration des deux types de réflexions des ondes ultrasonores dans les tissus; tirée de Shung 
et Thieme (1993). 

L'image RF est l'image construite directement à partir de l'ensemble des lignes 

RF suite à un balayage mécanique ou électronique du faisceau dans un plan (McDicken 

1981). L'enveloppe de cette image représente l'image échographique mode-B. L'image 

échographique présente une texture granulaire, appelée aussi speckle. L'étude du speckle 

a intdressé plusieurs chercheurs dont les travaux ont permis de démontrer qu'il est 

possible d'en extraire des informations relatives à la géométrie des diffiseurs (Romijn et 

al. 1989; Oosterveld et al. 1985) et il leur dynamique (Opbir et al. 1991 ; Shung et Thieme 

1993; Meunier 1989). 



Dans le cadre de ce projet, nous nous intéressons a une modalité d'imagerie par 

ultrasons, nommée dastographie)). Cette technique a été proposée pour faciliter la 

détection du cancer du sein chez la femme. Son but est d'obtenir une image de 

ddformation du tissu mammaire suite a l'application d'une compression externe quasi 

statique. Cette image de déformation nous informe sur les propriétés élastiques du tissu. 

Elle fournit donc des informations complémentaires à celles obtenues par l'échographie 

traditionnelle (sonogrammes), qui sont des informations sur l'échogénécité des tissus. 

Généralement, on utilise une mesure de corrélation pour estimer le champ de 

déplacement axial de tissu. Ensuite, le calcul de la dérivée du champ de déplacement 

permet d'évaluer la distribution des déformations. Celle-ci est afllchée, sur une échelle de 

niveaux de gris, sous la forme d'une image appelée élastogramme. 

Au cours des dernières années, on a envisag6 plusieurs possibilités d'applications 

de i'élastographie. En plus de son application pour la détection du cancer du sein, elle est 

aussi introduite dans la détection du cancer de la prostate et la caractérisation 

endovasculaire (Garra et al. 1997, Soualmi 1998, de Korte et al. 1998). Dans le cadre de 

ce projet, nous avons oriente notre étude vers la détection de cancer du sein. 



En élastographie, il existe plusieurs méthodes pour calculer I'élastogramme. 

Comme nous le venons dans le prochain chapitre, toutes ces méthodes ont comme 

objectif d'obtenir une image de déformations qui peut donner une idée précise des 

propriétés élastiques des tissus. Certes, plusieurs facteurs peuvent influencer et réduire la 

qualité de cette image. Entre autres, la taille de la fenêtre de mesure considdrée lors du 

calcul du coefficient de corrélation et des déformations tissuiaires a beaucoup d'impact 

sur la qualité des résultats obtenus; nous nous sommes intéressée à l'étude de ce 

param6tre. Nous avons adopté la méthode lagrangienne qui a montré beaucoup 

d'efficacité ces dernières années. Cette méthode procède tout d'abord à la compensation 

du mouvement dans le but d'optimiser la cohérence entre les signaux pré- et post- 

compression. L'estimation des différentes composantes de déformations tissulaires est 

donnée par la solution d'un problème de minimisation non linéaire entre l'image initiale 

et l'image résultante de la compensation du mouvement. 

L'objectif de notre projet consiste à déterminer une taille optimale de la fenêtre de 

mesure, c'est-à-dire celle qui donne une meilleure estimation des déformations 

tissulaires. Implicitement, la taille optimale de la fenêtre permet de mieux atténuer les 

impacts des diverses sources de bniit, dont le bruit de décorrélation, et donne ainsi de 

meilleures estimations des déformations. Noûe étude consiste essentiellement à trouver 

une formulation optimale des tailles axiaie et latérale de la fenêtre de mesure. Ce 



p a r a m b  est étudié en fonction du niveau de compression appliquée et des paramètres 

du transducteur ultrasonore utilisé. Nous avons orienté cette étude pour qu'elle soit 

applicable il la détection du cancer du sein. 



Cbapitre 2 

Revue de la littérature 

Depuis plusieurs années, le cancer du sein préoccupe les chercheurs comme les 

médecins, vu l'augmentation de son taux d'incidence chez les femmes de tous les 

groupes d'âge. Dans ce chapitre du mémoire, une description de l'anatomie du sein sera 

suivie d'une brève présentation des problémes reliés au cancer du sein ainsi que des 

méthodes utilisées actuellement pour le détecter. Ensuite, la notion de caractérisation des 

tissus mous par ultrasons sera abordée. Dans ce cadre, la notion de corrélation et certains 

estimateun de mouvement seront introduits. 

L'élastographie est une technique d'imagerie par ultrasons proposée pour détecter 

le cancer du sein (Ophir et al. 1991). Cette technique est le sujet principal de cette étude 

et elle occupera donc une bonne partie de ce chapitre. Ainsi, nous présenterons son 

évolution de son origine, en 1991, jusqu'à nos jours; nous passerons en revue les travaux 

qui ont été faits sur le sujet et nous présenterons les avantages et les inconvénients de ces 

approches. Enfin, nous ferons un tour d'horimn des études qui ont été faites sur le choix 
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de la taille de la fenétre de mesure, question à laquelle nous allons répondre dans cette 

étude. 

2.1 Cancer du sein 

2.1. i Anatomie du sein 

Le sein comprend les éiéments fonctionnels suivants (figure 2.1) : les lobes, au 

lobules, qui produisent le lait, et les canaux (tubes), qui transportent le lait jusqu'au 

mamelon. II comporte aussi des éléments structuraux : le tissu adipeux (graisseux), le 

tissu conjonctif (de soutien), les vaisseaux sanguins et les vaisseaux lymphatiques (le 

système lymphatique évacue le liquide excédentaire). Le sein possède environ 20 lobes; 

chacun de ces lobes se termine par un tube ou canal servant à amener te lait jusqu'au 

mamelon. La suface du mamelon contient des orifices, des canaux dont chacun s'élargit 

en un minuscule réservoir ou sinus galactophore (qui contient le lait). 

Le sein ne comporte aucun muscle, excepté ceux du mamelon qui provoquent son 

érection lon de sa stimulation. Il repose sur les muscles pectoraux de la paroi thoracique, 

lesquels se trouvent sur la partie anténeuse de la cage thoracique. Le grand muscle 

pectoral est un long muscle triangulaire qui s'étend de la clavicde au sternum et jusqu'à 

la partie antérieure des sixième et septième côtes; il contribue B ddlimiter la poitrine et ai 

soutenir les bras. 



Tubula sacondiira 

Cabal inlralobairr ' 

Canal gilactOpMr0 

Figure 2.1 Structure du sein; [tirée de Alexander et al. 19831. 

Les seins de la femme sont constitués d'environ un tiers de tissu adipeux, mais 

cette proportion fluctue avec les gains ou les pertes de poids et avec l'âge. Ce tissu 

adipeux se dépose immédiatement sous la peau et entre les lobes. Les bosses que les 

femmes sentent souvent dans leurs seins sont causées par les giandes lactimres et par le 

tissu adipeux et fibreux. Au fur et à mesure que la femme vieillit, les glandes lactifêres, 

dont la fonction nourricière devient inutile, sont progressivement remplacées par de la 

graisse; chez la femme âgée, le sein est donc constitue pour l'essentiel de tissu adipeux. 



Les seins sont sous le contrôle hormonal des ovaires, eux-mêmes sous le contrôle 

de l'hypophyse. De la puberté à la ménopause, le sein subira des changements constants. 

Certains, peu Eréquents, seront majeurs, comme à la puberté, lors de la grossesse et à la 

ménopause; d'autres seront moins évidents mais plus fkéquents, se répétant ii chaque 

cycle menstruel. Ces changements, plus ou moins visibles, sont contrôlés par un 

ensemble d'hormones dont les plus importantes sont les œstrogènes et la progestérone, 

sécrétés par les ovaires, et la prolactine, sécrétée par l'hypophyse. 

2.1.2 Le cancer du sein 

Le cancer du sein, comme bien d'autres cancers, est un déséquilibre de régulation 

cellulaire aboutissant ii une maladie maligne au cours de laquelle les cellules anomales 

des canaux galactophores proliferent d'une façon irrégulière, même anarchique. Elles se 

reproduisent sans contc6le, envahissant les tissus normaux et provoquant des métastases, 

c'est-à-dire des colonies cancéreuses à distance (Poisson 1997). 

On sait maintenant que la cellule subit d'abord une transformation de son appareil 

génétique, ce qu'on appelle l'&tape d'amorçage de la cellule vers le cancer, suivie d'une 

deuxième atteinte ou altération, dite de promotion. En d'autres termes, par l'amorçage, 

i'individu devient un porteur sain, mais ce sont les facteurs de promotion qui 

graduellement complètent la mutation vers les cellules cancéreuses. Celles-ci se 

multiplient pour domer naissance à des clônes ou copies de celiuies cancéreuses 



lesquelles subissent par la suite d'autres mutations leur permettant de devenir de 

véritables tumeurs malignes pouvant s'infiltrer et produire des métastases. 

Le type de tumeurs le plus courant et le plus grave est le carcinome canalaire 

invasif. Le terme invasif signifie que le cancer a déjh envahi les tissus environnants. Ce 

type de tumeurs se forme dans les canaux et possède la propriété de se répandre dans le 

tissu adipeux du sein. D'autres types de tumeurs, comme le carcinome canalaire in situ, 

(qui signifie sur place, celui qui n'envahit pas les tissus envuomants) et le carcinome 

lobulaire in situ sont des cancers moins dangereux que le carcinome canalaire invasif, 

Toutes ces tumeurs cancéreuses sont présentées sous forme de nodules durs avec un 

niveau de rigidité qui varie selon le type de tumeurs. Heureusement, les tumeurs ne sont 

pas toutes cancéreuses. Ainsi, il existe des tumeurs dites bénignes qui sont généralement 

bien localisées et qui mettent rarement la vie de la patiente en danger. Ces tumeurs sont 

souvent plus molles que les tumeurs malignes. 

La détection du cancer du sein repose sur certaines caractéristiques comme la 

rigidité, la taille, la forme et la localisation. La rigidité d'une tumeur notamment est un 

facteur important sut lequel on se base dans plusieurs méthodes de détection. Par 

exemple, la palpation, qui est un examen de routine effectué en clinique ou par la femme 

elle-même, a pour objet de rechercher des régions ayant un niveau de rigidité plus élevé 

que L'entourage. Walz et al. (1994)' Garra et al. (1997), Jackson (1990) et Stavros et al. 

(1995) ont trouvé que ce facteur de rigidité était un moyen efficace de différencier les 



tumeurs bénignes des tumeurs malignes. Ainsi, d'autres techniques, dont l'élastographie, 

ont été proposées en se h a n t  aussi sur cette caractéristique du tissu mammaire. 

L'élastographie consiste à chercher une image de rigidité du tissu suite à l'application 

d'une compression externe. En d'autres termes, on essaie d'étudier le comportement des 

diBrentes régions dans le tissu suite à l'application d'une compression. 

2 l,3 Les methodes actueIIes de dépistage du cancer du sein 

Il est connu que la détection précoce du cancer du sein augmente 

considérablement les chances de guérison, puisqu'il a été démontré que le taux de survie 

est directement lié au stade d'évolution du cancer. En effet, lorsque le cancer est détecté à 

un stade in situ (non invasif), le taux de survie est près de 100% (American Cancer 

Socieîy). 

Les cancers du sein sont encore découverts, dans une proportion importante 

(environ 75%)' par les femmes elles-mêmes lors de L'auto-exarnen. L'examen physique 

effectué par un professionnel de la santé est efficace aussi. En général, la palpation ne 

permet pas de détecter les petites masses et celles qui sont assez éloignées de la peau- 

La mammographie, qui est une technique d'imagerie par rayons X est la 

technique d'imagerie la plus utilisée actuellement et la plus sensible pour détecter le 

cancer du sein, malgré que 10 à 15% des tumeurs malignes échappent à son contrôle. La 
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mammographie vise non seulement ii évaluer une masse qui a été découverte par la 

femme elle-même ou par son médecin, mais @alement à dépister toute lésion occulte et 

non palpable. De plus, elle permet de repérer des nodules de taille relativement petite 

(environ 0.5 cm). Cette mdthode a malheureusement plusieurs inconvénients; ainsi, elle 

peut donner des résultats faux positifs, laissant croire qu'une masse bénigne est 

cancéreuse, et occasionner une biopsie chirurgicale inutile, ou des résultats faux négatifs, 

laissant croire à l'absence de cancer dors que la tumeur est cancéreuse. Ces faux négatifs 

se produisent souvent lorsque les tissus sont denses, comme dans le cas des seins des 

femmes de moins de 50 ans; dans ce cas, on n'arrive pas a distinguer les masses 

cancéreuses du milieu ambiant. Pour finir, on n'oubliera pas les éventuels risques 

associés aux rayons X. 

L'échographie mammaire est utilisée également dans certains cas; l'image 

résultante, appelde sonogramme, sert d'outil pour distinguer une masse molle d'une 

masse solide (Garra et al. 1993, Stams et al. 1995); la mammographie ne permet pas de 

faire cette distinction. Enfin, la biopsie peut être effectuie quand l'auto-examen, 

l'examen physique, la mammographie, ou l'échographie mammaire détectent des 

changements ou des régions monnaies dans les tissus mammaires. La biopsie est un 

procédé chirurgical qui consiste à prélever un échantillon du tissu et à l'examiner au 

laboratoire. C'est la seule mdthode qui permet de confirmer la présence d'un cancer et de 

savoir son type, mais ceci est sedement pour un secteur mammaire donné, à un moment 

donné (Lamarque et Boyer 1991). 



Après avoir exposé les techniques disponibles pour la détection du cancer du sein, 

nous croyons nécessaire d'améliorer ces techniques edou de trouver un nouvel outil de 

détection plus efficace. Dans une prochaine section, nous présentons le principe d'une 

nouvelle méthode non invasive, dénommée élastographie, qui peut être utilisée pour 

détecter le cancer du sein; toutefois, ceci nécessite l'élaboration de certaines notions de 

base comme la caract6risation des tissus biologiques par ultrasons. 

2.2 Caractérisation des tissus mous par ultrasons 

On utilise l'échographie pour le diagnostic de plusieurs pathologies des tissus 

mous. L'échographie conventionnelle ou qualitative est baste essentiellement sur 

l'analyse visuelle de la texture de l'image. Elle ne permet de mesurer que ceriains 

paramètres quantitatifs comme la longueur, la surface et le volume. Une autre orientation 

de l'tchographie est apparue ces demières années avec l'approche quantitative (Berget 

1991). Son objectif est de permettre une exploitation plus complète du signal 

échographique. 

La caractérisation tissulaire se divise en deux domaines : l'analyse statistique de la 

texture et l'estimation des paramètres acoustiques ou physiques. La caractérisation 

quantitative des tissus biologiques, basée sur la mesure de paramétres physiques, s'est 

développée au cours des dernières années; on l'a dénommée imagerie dynamique 
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- (Maurice 1998). En gros, cette technique consiste B utiliser une séquence d'images 

échographiques pour estimer certains paramhtres physiques du tissu. 

Les ultrasons ont été utilisés entre autres pour déterminer les propriétés élastiques 

des tissus à partir de leur mouvement interne induit soit par une source physiologique 

(pulsations artérielles, battement cardiaque, respiration,...), soit par une source externe 

(vibrations mécaniques ou compressions quasi statiques). Ces techniques reposent sur 

l'hypothèse que les tissus anormaux ont souvent des propriétés élastiques différentes de 

celles des tissus sains. En réponse a une force mécanique, les mouvements seront aussi 

différents. 

Dans le cadre de la caractérisation quantitative, les techniques de corrélation sont 

fréquemment utilisées. Nous décrivons ci-aptès la notion de corrélation ainsi que certains 

estimateurs de mouvement basés sur cette notion. 

2.2.1 Estimation du mouvement et notion de co~ la t ion  

La technique Doppler a ét6 traditionneliement utilisée pour extraire des 

informations relatives au mowement du tissu biologique, particulièrement pour mesurer 

le flux sanguin. Le principe de cette méihode repose sur le fait que lorsque des diaiSem 

sont en mouvement, alors les ondes ultrasonores réfléchies par ceux-ci seront décalées en 

fréquence; ce décalage AF est proportionnel il la vitesse des diffiiseurs V. Ce changement 



de fréquence est égal à la soustraction entre la fréquence émise fo et la fréquence reçue 

fo+dF. La formule de base qui exprime la vitesse en fonction de la ftéquence Doppler 

est donnée par : 

où g, est l'angle formé par l'axe de propagation du faisceau ultrasonore et celui du 

mouvement des diffuseurs; c est la vitesse de propagation du son dans le milieu. 

Naturellement, la technique Doppler est inapplicable pour un flux perpendiculaire à l'axe 

du faisceau. Les principaies idionnations recueillies avec le Doppler concernent la vitesse 

des diffuseurs. 

Les systèmes basés sur les techniques Doppler sont limités par plusieurs 

inconvénients; par exemple, leur dépendance de l'angle entre l'axe de mouvement et la 

direction d'insonification, qui est un probléme majeur, le chevauchement spectral et leur 

sensibilité à l'atténuation dans différents tissus (Hein et O'Brien 1993). 

Pour pailier ces inconvénients, plusieurs techniques basées sur la notion de 

corrélation ont été proposées pour estimer le mouvement. Notamment, l'approche de la 

recherche par corrélation a montré beaucoup d'efficacite. La méthode consiste utiliser 

le coefficient de corrélation pour suivre le parcours d'un même groupe de diffuseurs 

(speckle tracking). Dans cette méthode, une fenêtre de mesure est choisie sur le premier 

signal El(c); on essaie de trouver dans le deuxième signai E20) la potion équivalente 
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pour laquelle la corrélation avec la fenêtre EI est maximale (voir figure 2.2). Dans la 

fenêtre de mesure donnée, on peut exprimer comme E,(t+7) oa i définit le délai 

entre les deux signaux. Une estimation de rconstituerait le temps parcouni par le groupe 

de difiseurs en question. Ceci permet d'estimer le déplacement en supposant une vitesse 

constante (c) de l'onde ultrasonore (4540 rnls dans les tissus biologiques). Ce 

C 7 
déplacement d,, pour une propagation selon l'axe y, est donné par d, =-. En 

2 

supposant que la moyenne des signaux est nulle, le coefficient de corrélation est calculé 

comme suit : 

ou R est le coefficient de corrélation normaiisd, calculé pour une fmêtre de Iongueur 

donnée N; et r désigne la position de la fenêtre de mesure. 



Cette approche, illustrée à la figure 2.2, a été utilisée pour estimer le mouvement 

en élastographie conventio~elle (Ophir et al. 1991). Elle est également utilisée en 

échographie vasculaire pour estimer la vitesse du flux sanguin (Hein et O'Brien 1993). 

Figure 2.2 Illustration de i'approche de la recherche par corrélation. Une fenêtre de taille N B une 
position r est choisie sur le premier signal El; le coefficient de corrélation est ensuite calcul6 A 
difftnates positions s tout au long du deuxième signal E2, La valeur de s qui donne le coefficient de 
cordation maximale R(s) correspondrait I s=t; [tirée de Hein et O'Brien 19931. 

Akiyama et al. (1986) ont proposé l'approche de codation 2D pour estimer le 

mouvement des tissus mous. En 1987, Trahey et al. l'ont utilisée pour la détection du flux 

sanguin. L'approche 2D est ûès similaire a L'approche ID, sauf que, dans ce cas-ci, on 



fait l'acquisition de deux images échographiques (Il et It) au lieu d'une. On parie 

également d'une fenêtre de mesure 2D et des mesures de vitesse et de déplacement 2D. 

Par analogie avec le cas 1 D, le coefficient de corrélation sera donné par : 

où la fenêtre de mesure est de taille 1 x k; 1, et I2 sont les deux images respectivement 

acquises à différents états temporels; r et q désignent les coordonnées de la position de la 

fenêtre de mesure. 

Les algorithmes de recherche par corrklation sont, en rédité, appropriés pour 

détecter les translations des tissus. Toutefois, les mouvements des tissus biologiques ne 

sont pas toujours si simples, le tissu pouvant subir des transformations linéaires ou non 

linéaires. Une déformation équivalente devrait être induite dans la dynamique du champ 

de speckle des images échographiques correspondantes. Parmi les approches proposées 

pour caractériser la dynamique de ces images, on peut citer le speckle ~racking, le 

problème inverse et la méthode lagrangienne. 

Nous allons, dans la prochaine section, présenter quelques méthodes d'estimation 

de mouvement. Nous commencerons par le principe de i'élastographie conventionnelle; 

nous aborderons ensuite la notion du problème inverse en élastographie, puis nous 

finirom avec la méthode lagrangie~e d'estimation de mouvement. 



En 199 1, Ophir et al. ont proposé une nouvelle technique d'imagerie par ultrasons 

dénommée élastographie. C'est l'imagerie quantitative de la déformation et de la 

distribution du module d'élasticité des tissus maus suite à une compression quasi statique 

externe. 

On sait que les changements de la rigidité tissulaire sont généraiement corréIés 

aux phénomènes pathologiques (Anderson 1953). Comme nous l'avons déjà mentionné, 

plusieurs twnews du sein apparaissent sous forme de nodules durs, alors que d'autres 

sont plut& mous. Mais, malgré la différence de rigidité, dans plusieurs cas, d'autres 

facteurs peuvent nuire à la détection de ces lésions, comme leurs dimensions réduites 

etlou leurs localisations en profondeur. 

La technique d'élastographie conventionnelle consiste, dans un premier temps, à 

acquérir une série de lignes RF, c.-à-d. une image RF de la cible, puis à exposer cette 

cible A une petite compression externe pour ensuite acquérir une autre série de lignes RF. 

Dans un deuxième temps, à i'aide de la technique de corrélation, on calcule l'estimé du 

délai temporel entre chaque couple de tignes RF, une ligne avant et celle qui Iui 

correspond aprés la compression; le caicul se fait suivant la direction d'application de la 

compression. fl est à noter que le calcul des délais temporels est effectué après avoir 

divisé chaque Ligne RF en segments qui se chevauchent. L'acquisition de données peut 

aussi se faite suite à l'application de plusieurs petites compressions consécutives «multi- 



steps)) pour atteindre le niveau de compression voulu. Dans ce cas, on obtient une 

séquence de lignes pst-compressées; c.-à-d. une séquence d'images RF. 

L'estimation du délai temporei est convertie ensuite en informations sur les 

déformations. Pour une compression, exprimée en termes de déplacement d, l'estimation 

de la déformation 4 pour chaque segment i est donnée par : 

où q est le délai obtenu en utilisant la technique de recherche par corrélation déjà 

présentée. Le résultat de la répétition de ce processus pour tous les couples de lignes RF 

produit une matrice de déformation dont les valeurs peuvent être affichées comme des 

intensités de pixels sur une image de déformations. 

Bien que les variations spatiales des déformations reflètent les changements du 

module d'élasticité (module de Young), elles ne sont pas un indicateur complet de ta 

distribution d'élasticité dans la cible. En effet, la connaissance de la distribution des 

contraintes est essentielle pour caractdriser les vrais contrastes d'élasticité (Ophir et al. 

1991). Ponnekanti et al. (1995) ont montré une technique pour estimer la distribution des 

contraintes dans un milieu isotrope, homogène, élastique et fini. Cette estimation est 

utilisée, avec les informations sur les déformations, pour estimer la disûiiution du 
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module de Young dans le tissu, tout en considérant que le tissu est un milieu 

incompressible (coefficient de Poisson = 0.5). 

Hypothèses de base de I'élastographie : 

En général, les tissus mous sont viscoélastiques, non linéaires et anisotropes 

(Fung 1981). Ainsi, pour rendre possible l'imagerie de Ia distribution d'élasticité de ces 

tissus, l'éiastographie doit poser plusieurs hypothèses simplificaîrices. Notamment, les 

tissus sont considérés comme des matériaux élastiques linéaires, c.-à-d. qu'ils obéissent à 

la toi de Hooke généralisée qui suppose que la contrainte est proportionnelle à la 

déformation (Saada 1989). De façon générale, cela signifie que chaque composante du 

tenseur des contraintes (a) est une fonction linéaire des composantes du tenseur de 

déformations (6). Mathématiquement, cela se traduit p : 

ou CkIm,, défullt les constantes d'élasticitb. Dans le cas générai, C est constitué de 81 

composantes. Cependant, w supposant des propriétés homogbes et isotropes aux tissus, 

le nombre d'éléments de C se rdhît ii 2 (Saada 1989); ce sont les constantes de Lamé (p 

et A). Avec ces hypothèses, la relation contrainteldéformation peut être écrite comme 

suit : 



où & représente le delta de Kronecker, qui vaut un quand 1 = k et zéro autrement. En 

réarrangeant cette équation et en associant respectivement les axes x, y et z aux indices 1, 

2 et 3, on obtient : 

ou E, le module de Young, et v, le coefficient de Poisson, sont donnés par : 

En élastographie, la contrainte est appliquée axialement a,; cette contrainte provoque un 

mouvement dans la direction de compression. II en résulte aussi des contraintes latérale, 

a,, et transverse, a, qui entraînent un mouvement dans les directions perpendiculaires a 

la direction de compression appliquée. Pour connaître le module de Young a partir de 

l'équation (2.0, il faut connaître les trois composantes de contrainte, le coefficient de 

Poisson et une composante de déformation. 

Étant dom6 que les tissus mous sont pratiquement incompressibles ~ u s k o p  et 

ai. 1987; Parker et al. 1990; Sarvayan et Skovoroda 1991), le coefficient de poisson, v, 

peut être considhi s 0.5. La déformation selon L'axe y (EN)  est la d u e  spatiale du 
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champ du déplacement axial. Les trois composantes de contrainte peuvent être 

appmximées en utilisant le modèle d y t i q u e  qui prédit la distribution des contraintes 

dans un milieu homogène (Ponnekanti et ai. 1992). Ainsi, Ia distribution du modèle de 

Young, dans un contexte de mesure unidimensionnelle, est donnée par : 

Il faut mentionner qu'en pratique, on peut estimer +; toutefois, on ne connaît pas la 

distribution de %. Elle dépend de la profondeur, de la géométrie du compresseur et de la 

distribution du modèle de Young du tissu (Ophir et ai. 1991). Ceci constitue une 

limitation fondamentale de I'élastographie conventionnelle. 

Limitations de i'blastographie conventionnelle : 

En élastographie conventionnelle, on cherche à obtenir une image qui donne des 

informations fidèles sur la distribution de la rigidité des tissus imagés, sauf qu'en réalité, 

ce n'est pas toujours possible. Pomekanti et al. (1995) ont démontré, à partir de 

simulations en considérant des inclusions de diRécentes tailles, que le contraste de 

déformations axiales mesuré avec I'élastogramme n'est pas proportionnel au contraste 

d'élasticité qui lui est associé. Cette caractéristique a été évaluée en termes d'un 

paramètre, appelé efficacité de transfert de contraste (ETC), qui est d é f i  comme étant le 

rapport du contraste observé (mesuré à partir de l'image de déformation) au vrai 

contraste- Ces auteurs ont démontré que les élastogrammes ont une bonne efficacité de 



transfert de contraste dans des cas d'inclusions dures, mais engendrent une sous- 

estimation de contraste dans des cas d'inclusions molles. 

D'autre part, comme nous l'avons déjà mentionné, le fait que les contraintes ne 

sont pas uniformes dans le milieu constitue une limitation fondamentale de cette 

méthode. Cette non-uniformité de la distribution de contrainte résulte en un artefact, 

((target hardening artifacct,,, qui est responsable de l'augmentation apparente de rigidité 

en fonction de la profondeur, ainsi qu'en des zones de concentration de contrainte dans 

les régions situées en périphérie des compresseurs. Dans une étude faite par Konofagou et 

al. (1996), il a été démontré qu'avec la méthode d'apodisation de déplacement (Le. 

appliquer la compression de telle façon que la distribution de contrainte soit uniforme 

dans le milieu), il est possible d'améliorer la non-uniformité latérale associée aux zones 

de concentration de contrainte; cette méthode n'a toutefois aucun effet sur la non- 

uniformité axiale. 

La présence d'inhomogénéités élastiques sous forme d'inclusions entraine aussi 

d'autres difficultés d'interprétation de I'élastogramme. Les inclusions rigides, par 

exemple, donnent lieu à des concentrations de contrainte causées par le changement de 

rigidité. Sur un élastogramrne, ces concentrations de contrainte donnent i'impression que 

L'inclusion est adjacente à des régions souples. Cet artefact est connu sous le nom de 

utarget shadowing artifacttw. Ces deux types d'artefacts sont le résultat direct de 

l'hypothèse de contrainte uniforme dans le milieu. Pour pallier ces limitations, l'approche 
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d'élastographie dans un cadre de résolution de problème inverse a été proposée. Cette 

notion sera discutée dans la section 2.2.3. 

Par ailleurs, en élastographie, plusieurs sortes de bruits peuvent nuire jl la qualité 

de I'élastogramme. Entre autres, on parle de bruit de décodlation, de bniit de distorsion, 

de bruit de quantification et de bruit électronique. Le bruit de décorrélation du signal 

échographique causé par la compression est une source d'etreu Unportante. Ce 

phénomène est causé par plusieurs facteurs, notamment le mouvement transverse, la 

natwe stochastique du signal ultrasonore et le changement de phase et d'amplitude du 

signal quand les difhseurs bougent relativement au faisceau ultrasonore suite à une 

compression. Nous discuterons en détail de ces phhomènes un peu plus tard, vu leur 

importance dans notre étude. 

2.2.3 Noîion du pmbième inverse en Blastograpiiie (PI) 

La résolution du problème inverse en élastographie a été proposée dans le but 

d'obtenir des informations sur les mesures d'élasticité dans un milieu avec, comme a 

priori, des infornations sur la distribution des contraintes appliquées et ies conditions 

aux frontières considérées. 

Skovoroda et al. (1995) ont démontn5 la validité de l'approche par PI à l'aide d'un 

modéle andytique 2D. Leur modèle nécessite toutefois la connaissance du tenseur de 

déformation 2D. Cependant, en pratique, les compo~~iltes axiale et latérale du 



mouvement peuvent être estimées; touiefois, seul le sens axial foumit un estimé 

relativement précis. L'approche par PI a aussi été adoptée par Kallel et al. (1996). 

Toutefois, leur méthode utilise seulement la composante axiale de déplacement pour 

reconstruire l'image de la distribution d'élasticité. Dans cette méthode, on a utilisé un 

modèle par éléments finis pour déterminer le champ de déplacement, puis une méthode 

d'optimisation pour minimiser au sens des moindres carrés l'erreur entre le champ de 

déplacement prédit par le modèle et celui mesuré 4 l'aide des signaux iiltrasonores. Nous 

présentons ci-après les grandes lignes du problème inverse en élastographie. 

Le concept du probléme inverse : 

En général, le problème direct est considéré comme le résultat de l'application 

d'un opérateur qui transforme la rigidité du milieu en un champ de déplacement. Cet 

opérateur est défini par un ensemble d'équations différentielles ou intégrales et par les 

conditions aux frontières. La formulation discrète de l'équation différentielle qui 

représente le problème direct peut être écrite comme suit : 

où [A] est une matnce qui dépend de la nature du problème, de sa géométrie et des 

conditions aux hntières; {a) est un vecteur qui dé!hit les propriétés élastiques du 

milieu; {u) est un vecteur qui définit le champ de déplacement; et {n) est un vecteur qui 

représente le bruit dans les données du problème. 
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À l'opposé du problème direct, le PI cherche les caractéristiques élastiques du 

milieu qui produisent un champ de déplacement donné. Généralement, la méthode des 

moindres carrés est utilisée pour résoudre i'équation (2.9) : 

(ô} = arg /minll[~b) - Mil 

11 faut bien s'assurer que la solution du problème sera unique et stable. 

D'après les brèves explications que nous avons données sur le problème inverse, 

on peut comprendre que cette approche nécessite une bonne connaissance du problème 

direct. En pratique, ce n'est pas toujours le cas, ce qui représente un désavantage de cette 

méthode. 

2.2.4 Methode lagnrngienne d'estimation du mouvement 

La méthode lagrangieme (Maurice 1998) a été proposée afm de bien comprendre 

la dynamique du signal échographique. Elle foumit un modèle analytique de 

décorrélation basé sur l'analyse des signaux dms un systéme de coordonnées lagrangien. 

La description du mouvement dans un tel système permet d'étiqueter chaque portion du 

continuum en donaant sa position h Hl, puis de domer les positions subséquentes de 

chaque portion comme une fonction du temps et de Ia position initiale (a, yo); il est à 

noter que les méthodes d'estimation du mouvement utilisent généralement la description 

Euler qui a un système de coordonnées fixe, celui de l'observateur. 



Avec l'approche lagrangienne, on a accès aux différentes composantes de 

déformation, c'est-idire les composatltcs axiale et latérale, en plus des composantes de 

translation. Cette approche permet aussi de tenir compte des facteurs relatifs au 

phénomène de décorrélation du signal échographique. Du point de vue du modèle 

lagrangien, la décorrélation est le résultat de deux mécanismes distincts : le mouvement 

effectif du signal et son changement morphologique, ou ce qu'on appelle bruit de 

décorrélation. L'estimateur lagrangien effectue d'abord un pré-traitement des signaux 

échographiques pour compenser le mouvement réel. Ensuite, il procède à l'estimation des 

déformations tissulaires. Dans la section suivante, nous étudierons en détail te processus 

de compensation du mouvement en recourant à une revue de la littérature. 

2.2.4. f Compensation du mouvement tissulaire 

L'étape de compensation du mouvement est un processus préliminaire qui vise à 

réduire les effets négatifs de la décorrélation. En élastographie, plusieurs stratégies de 

pré-traitement du signal échographique ont été proposées. Bien que ces stratégies soient 

considérées comme les moyens pour diminuer les effets négatifs de la décorrélation pour 

la plupart des méthodes, la méthode lagrangienne les considère comme une première 

étape à cette fin. Nous trouvons utile de citer certaines des stratégies les plus utilisées en 

éIastographie. 



Varghese et ûphir (1997), notamment, ont utilisé l'étirement temporel, ou ce 

qu'on appelle companding (compression + expandi@ ID, afin d'améliorer la corrélation 

entre les signaux avant et après compression. La méthode consiste à étirer le signal pst- 

compression d'un facteur égal à celui que le tissu a subi comme compression. 

L'inconvénient de cette méthode est que la compression ne se distribue pas 

nécessairement de façon uniforme dans le milieu imagé et que le mouvement tissulaire ne 

se fait pas dans une seule direction (axiale). En effet, quand on expose un milieu 

incompressible à une compression dans la direction axiale, le mouvement résultant est 

tridimensionnel. Le compunding local 2D et 3D a aussi été proposé (Chaturvedi et al. 

1998, Insana et al. 1999), et a été combiné avec le companding global (ID). 

Varghese et ai. (1996) ont combiné deux stratégies pour diminuer les effets 

négatifs de la ddcorrélation : ils ont utilisé l'étirement temporel tout en effectuant de 

petites compressions «mulricompression». Généralement, le companding augmente la 

cohérence entre les signaux avant et après mouvement, mais il n'arrive toujours pas a 

éliminer le bruit de décorrélation, comme nous le verrons dans l'exemple qui suit, v u  

qu'il le considére comme un simple mouvement. 

La figure 2.3 illustre la décorrélation définie par la méthode lagrangienne. La 

figure montre le mouvement tissulaire suite à I'application de 3% de compression 

externe. Deux signaux sont montrés, l'un est enregistré avant (b) et I'autre après (a) le 

mouvement rissulaire. On voit clairement qu'une signature du signal pré-mouvement se 



trouve à un autre moment temporel sur le signal pst-mouvement; ceci est dû au 

mouvement réel du signal. Si on translate le signai post-compression de manière à avoir 

la même signature sur les deux signaux au même moment, on obtient la partie (c) de la 

figure. En caiculant la différence entre (b) et (c), on trouve un résidu du mouvement (d). 

Si on étire le signal pst-compression du même taux de compression qu'il a subi (3%) et 

qu'on calcule la différence entre le signal pré-compression et ce signai étiré, on obtient la 

partie (e) de la figure. De cette partie de la figure, on peut conclure que, même avec une 

parfaite compensation du mouvement réel du signal, un bruit, dit bruit de décorrélation, 

est bien présent. En d'autres termes, on peut dire que le bruit de décorrélation est le 

changement morphologique subi par le signai suite au mouvement du tissu insonifie. En 

termes d'image échographique, on parle du mouvement effectif du speckle et de son 

changement morphologique. 

Pour contourner ce bruit, le modèle adopte deux stratégies : la premiére est la 

technique de compensation du mouvement; on applique donc un companding global et on 

le combine avec un companding local 2D. La deuxième est une stratégie de filtrage qui 

n'est pas utilisée dans le cadre de ce projet. 



a) signal post-compression 

b) signal pré-compression 

c) signal pst-compression 
translaté 

d) résidu sans étirement du 
signal pst-compression; 

e) résidu suite A un étirement 
du signal post-compression 
OW 

Figure 2.3 Illushation du phdnomtne de décorrdlation au moyen du modele lagrangien. M?mc apds une 
partàite compensation du mouvement del du signal, un bruit, dit bruit de décorrélation, est bien 
présent. Vou le texte pour plus de détails; [tirée de Maurice et Ekrtrand 19991. 

2.2.4.2 Estimation des debmiaüons 

Après l'étape de compensation du mouvement, qui représente une restitution du 

speckie, on résout un problème de minimisation entre le signai initiai (avant déformation) 

et le signal résultant du processus de restitution. Dans le chapitre 3 de ce mémoire, nous 

présenterons plus en détail cette méthode d'estimation du mouvement. 

La révision des différentes tuétùodes d'estimation du mouvement tissulaite 

permet de constater que les techniques de corrilation constituent une approche naturelle 
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utilisée par la plupart d'en@ elles. Plusieurs chercheurs ont étudié l'effet de différents 

paramètres sur la performance de ces estirnatem. Il ressort de leurs études que l'un des 

plus importants paramétres est la taille de la fenêtre de mesure (Hein et O'Brien 1993). 

Certains auteurs ont supposé qu'une taille de fenêtre plus grande donne de meiiIeurs 

résultats, puisqu'eiie contient un nombre de ((taches de speckle)) supérieur à celui d'une 

petite fenêtre (Ophir et ai. 1991, Hein et O'Brien 1993, Ramamurthy et Trahey 1991); 

toutefois, dans le cas d'une grande fenêtre, la résolution spatiale est inférieure, Plus tard, 

ils ont constaté que cette hypothèse n'était pas vraie dans le cas d'un milieu inhomogéne 

comme le milieu biologique; par conséquent, plusieurs études ont été faites dans le but de 

trouver une taille optimale de fenêtre de mesure. Le reste de ce chapitre va être consacré 

à présenter ces travaux. 

2.2.5 Études sur la teille de la fenêtre de mesure 

Lorsque nous avons introduit la notion de corrélation, nous avons expliqué que le 

calcul du coefficient de corrélation se fait sur des fenêtres de mesure sur chacun des 

signaux avant et après mouvement, Ceci nécessite évidemment un choix quant a la taille 

de ces fenêtres. Une fenêtre ûès petite n'est pas suffisante pour détecter la corrélation 

entre les signaux; en considérant une grande fenêtre, le calcul de corrélation est souvent 

mauvais puisque la fenêtre contient beaucoup d'événements indépendants. 



La méthode lagrangienne a été proposée par notre laboratoire. Cette méthode a 

montré jusqu'à présent des résultats encourageants pour ce qui est de l'estimation du 

mouvement tissulaire et du champ de déformation. Tenant compte du fait que le modéle 

considère une transformation linéaire du tissu, le choix d'une petite région dans laquelle 

la deformation est constante est nécessaire. Sur chaque fenêtre de mesure, on calcule une 

matrice de déformation, ce qui donne une distribution de déformation pour tout le tissu. 

Dans ses travaux, Maurice (1998) a fait un compromis entre une fenêtre assez 

grande pour contenir plusieurs événements indépendants et en même temps assez petite 

pour respecter les hypothèses de linéarité du modèle lagrangien. Son choix a donné de 

bons résultats dans certaines conditions, comme c'est le cas avec un niveau de 

compression bien définie et avec certains paramètres du transducteur ultrasonore. 

Toutefois, dans d'autres conditions, par exemple en augmentant le taux de compression 

appliquée, il a constaté que les résultats étaient moins fiables. Pour optimiser I'estimateur 

lagrangien, nous nous intéressons, dans ce travail, à l'étude de la taille de la fenêtre de 

mesure en fonction de la compression appliquée et des paramètres de la PSF du systéme 

ultrasonore. 

D'autres chercheurs ont essayé de trouver la taille de fenêtre optimale d'une 

manière plus explicite. 11 est à noter ici que tous l e m  travaux ont porté seulement sur la 

taille axiale de la fenêtre. Ce sont des modèles qui utilisent la corrélation ID sur chaque 



ligne RF pour différents segments qui se chevauchent. Dans cette partie du mémoire, la 

taille de la fenêtre va désigner la taille axiaie de la fenêtre. 

Dans une étude sur l'estimation du mouvement, Bilgen et Insana (1997a) ont 

trouvé analytiquement la variance sur le déplacement estimée à partir d'un signal écho 

ainsi que la covariance entre deux signaux divisés en segments qui se chevauchent. Ils 

ont observé que la fonction de la variance possède une valeur minimale; cette valeur 

conespond à une taille optimale de la fenêtre de mesure. Si on considére que S est la 

taille du segment ou de la fenêtre d'observation, ta valeur de S qui correspond à la valeur 

minimale de la fonction de variance est : 

où a est le pourcentage de compression externe appliquée; Y = kbL avec ka, la fréquence 

centrale du transducteur en MHz, 1IL est la largeur de bande en MHz, et S est la taille 

axiale de la fenêtre donnée en p. De cette équation, on peut voir que la taille de la 

fenêtre est inversement proportio~meIIe a la compression. Ceci est dû au bruit de 

décorrélation qui est plus important avec une compression plus forte, d'où la nécessité de 

diminuer la taille de la fenêtre. 

Ce résultat a été confirmé dans une autre étude (Bilgen et insana 1997b) sur 

I'estimation de déformation et l'analyse du bruit en élastographie. Bien que ces études 

doterminent les patam&es les plus importants à ajuster pour avoir une bonne estimation 



de déformation, elles ne tiennent pas compte de toutes les sources d'erreurs qui peuvent 

nuire au processus d'estimation de déformation; notamment le bruit relatif au mouvement 

transverse qui constitue une des principales sources de bruit de décorrélation. En fait, 

elles coasidérent que les diffuseurs se déplacent dans la direction axiale seulement, dors 

qu'en réalité, les diffuseurs se déplacent en trois dimensions. 

Varghese et al. (1998) ont constaté que la taille de la fenêtre ainsi que le taux de 

chevauchement entre les fenêtres déterminent la résolution de l'image en élastographie. 

Ils ont étudie l'impact de la taille de la fenêtre sur le phénomène de décorrélation ainsi 

que sur la variance de I'estimateur des déformations. Ils ont donc calculé la corrélation 

entre les signaux avant et après mouvement, puis, en se basant sur des simulations, ils ont 

trouvé une taille optimale de fenêtre qui maximise la corrélation et le RSB : 

Dans le ptésent travail, nous avons étudié la taiiie de la fenêtre en fonction des 

paramètres de la PSI: et de la compression appliquée. En nous basant sur la technique de 

corrélation couplée au processus de compensation du mouvement, nous avons formulé 

notre modèle de la taille de fenêtre. Ensuite, nous avons validé nos résultats sur 

I'estimateur lagrangien du mouvement. Notre étude va porter sur les dimensions axiale et 

latéraie de la fenêtre de mesure dans le but d'optimiser cet estimateu.. Dans le prochain 



chapitre, nous présentons les principaux éléments relatifs à la compréhension du modèle. 

Par la suite, nous présenterons nos résultats et nous les comparerons avec ceux obtenus 

par d'autres groupes de recherche. 



Chapitre 3 

MBthodologie du travail 

L'élastographie a évolué considérablement depuis qu'elle a été proposée en 199 1. 

Toutefois, le but est toujours d'améliorer la qualité de I'élastogramme pour qu'il 

représente le mieux les déformations tissuhises. En effet, la qualité des élastogrammes 

est influencée par plusieurs sortes de bruits. Le bruit de décorrélation, notamment, est un 

bruit très important, et de nombreuses études ont été faites pour limiter ses effets. 

Nous avons vu au chapitre précédent que ta technique de corrélation est souvent 

utilisée pour estimer le mouvement tissulaire. Cette technique nécessite un choix adéquat 

de la fenêtre de mesure. Dans cette étude, nous cherchons a d i i u e r  L'impact du bruit de 

décorrélation en élastopphie en essayant de trouver une taille ou une plage «optimale» 

de la fenêtre de mesure. Pour atteindre cet objectif, nous avons choisi d'utiliser un 

m d d e  qui a été développé au sein de notre laboratoire : le modèle lagrangien. 



Dans ce chapitre, nous alions résumer i'estimateur lagrangien ainsi que ses 

éléments de base. D'abord, nous présenterons des moûèles de déformation tissulaire et de 

formation d'images échographiques Ensuite, nous exposerons notre méthodologie 

concernant i'etude de la taille de la fenêtre de mesure. 

En élastographie, les déformations tissulaires sont estimées à partir des signaux 

ultrasonores enregistrés avant et aprks l'application d'un champ de contrainte sur le 

milieu étudié. Dans le cas de la détection du cancer du sein, par exemple, ce champ de 

contrainte est le résultat de i'application d'une compression externe. 

Dans ce projet, deux façons sont utilisées pour modéliser les déformations 

tissulaires, La première nécessite une matrice de transformation linéaire; la deuxième 

utilise les éléments finis. Dans les deux cas, on exprime les coordonnées du tissu après 

mouvement en fonction des coordonnées avant mouvement. Dans la prochaine section, 

nous présentons ces deux processus. 



3.1.1 Modélisation de la &fbtn?ation par une maîrïce de transîbnnaîion 

Si on suppose que les coordonnées d'un difïùseur avant mouvement sont ho, )b, 

,,,) à l'instant +O, sa position après mouvement sera b, 3 B l'instant t. La trajectoire 

directe entre ces deux positions peut être exprimée en fonction de la position initiale et du 

temps, comme suit : 

~ = & ~ ~ ~ ~ ~ z ~ ~ 3 ~ ~ ~ y G ~ ~ ~ r ~  d ; ~ = & ~ ~ ' z ~ s d  (3.1) 

avec b yoy d = & ,,, d B l'instant r = O (Le Mehoute 1976, Maurice 1998). 

La trajectoire inverse est définie de la façon suivante : 

xo =xokr  2, th y. =y0byl  z, th =&~r  P t)  (3-2) 

Pour une petite région d'intérêt (ROI), l'équation 3.1 peut être exprimée par les deux 

premiers termes de la série de Taylor. Dans ce cas, la trajectoire du point du matériel est 

décrite par une transformation &ne; c'est-h-dire qu'elle est le résultat d'une translation 

du centre de la ROI et d'une transformation géométrique linéaire de coordonnées. En 

élastographie, afin de simplifier le calcul, nous considérons habituellement que le tissu 

est dans un état plan de déformation. Dans ces conditions, le lien entre les coordonnées 

avant et après mouvement peut être exprimd sous une forme matricielle par : 

où TI, la matrice de transformation linéaire et T, le vecteur de translation contenant Ies 

deux composantes de translation en x et en y (2 et iespectivernent), sont donnés par : 



A titre d'exemple, nous présentons la matrice de la transformation linéaire pour 

un cisaillement axial (Maurice 1998). Dans ce cas, la matrice de transformation linéah 

TI et la matrice des dérivées partielles du champ de déplacement [A] sont données par : 

où @est l'angle de cisaillement. La figure 3.1 montre l'effet de l'application de la matrice 

de cisaillement axial sur une image contenant 3 gaussiennes. 

Figure 3.1 Iiiusûation du cisainement axial sur une image de 3 gaussiennes. L'image de gauche est 
I'image avant mouvement et ceUe &droite, i'image après mouvement; I'angle est 8 = IO0. Les flèches 
en haut de Pimage de gauche indiquent le sens du mouvement. 



11 faut bien préciser que, dans ce processus de modélisation de déformation 

tissulaire, on considère une matrice de msfomation linéaire ainsi qu'un vecteur de 

translation pour chaque région d'intérêt dans te milieu étudié. Évidemment, le choix de la 

taille et du nombre de ces régions d'intérêt auront beaucoup d'impact sur la précision des 

résultats obtenus; le mouvement détecté dans une région d'intérêt d'une taille donnée 

n'est pas exactement le mouvement détecté dans une région d'intdrêt plus grande ou plus 

petite. 

3.1.2 Implantation de la âétbrmation par dldinents finis 

De façon générale, la solution d'un système par éléments finis nécessite la 

connaissance des conditions aux frontières. Ensuite, la division du domaine en un nombre 

fini d'éléments rend possible ta détermination du déplacement de chaque nœud d'un 

éldment. L'assemblage des éléments qui forment la structure établit alors les liens entre 

chacun de ces éléments. Enfin, l'application des conditions aux fiontières permet de 

résoudre l'équation du système et d'obtenir le déplacement de tous les nœuds de la 

structure. 

Après avoir obtenu le champ de déplacement D de la structure, on cherche a 

trouver la nouvelle position de chaque naud. Cela peut se faire comme suit : 



où (xo,yazo) et (x,y,z) sont les coordonnées de chaque nœud avant et aprés mouvement 

respectivement. Dm Dy et Dt représentent les déplacements en x, y et z respectivement. 

Dans le cas d'un état plan de déformation, le champ de déplacement va contenir le 

déplacement de chaque nœud dans les directions de x et y; l'équation 3.6a prend alors la 

forme bidimensionnelle suivante : 

La figure 3.2 montre un exemple de 2% de compression sur une géoméîrie de 

35x35 mm, et contient 3 inclusions dont la rigidité est 3 fois plus élevée que l'entourage. 

On peut y observer le maillage, le champ de déplacement axial et l'image de déformation 

calculés & l'aide du logiciel d'éléments fds (Partial Differentiai Equation PDE Toolbox) 

sous l'environnement Matlab. 



Figure 3.2 Simulation par éldments fuis d'une gdomCûie de 3 inclusions dont la rigidite est 3 fois plus 
dlevée que l'entourage. Le taux de compression appliquée sur le spécimen est de 2%. En haut, a 
gauche, on visualise le maillage; à droite, le champ de deplacement &al Dy [cm]; en bas, l'image de 
ddfmation axiale; le calcul est fait à l'aide de PDE sous I'enWonnement Matlab. 

On aura donc, à la fin du processus, une matrice dont la taille est égale au nombre de 

nœuds de la stnicture. Chaque dément de cette matrice représente la nouvelle position 



(x,y) d'un nœud après mouvement. La taille de cette matrice est donc une fonction du 

maillage qu'on fait sur le domaine en question. 

3.2 Moûèle de hnnation d'images échographiques 

Pour notre travail, nous avons adopté le modèle qui a ét6 proposé par Bamber et 

Dickinson (Bamber et Dickinson 1980, Dickinson 1982% Dickinson et Hill 1982b). Ce 

modéle a aussi étd utilisé par Meunier (1989), pour étudier le mouvement du speckle 

durant i'activité du myocarde, par Kallel (1995), pour étudier les performances de sa 

méthode pour résoudre le problème inverse en élastographie par rapport au bruit, et par 

Maurice (1998), dans le cadre de l'approche lagrangienne. 

Ce modèle de formation d'images est linéaire et invariant dans l'espace. Dans la 

zone focale du transducteur et pour une propagation du faisceau ultrasonore suivant l'axe 

de y, l'image RF 3D est exprimée par : 



oii 8 indique le produit de convolution, hl(@) est la réponse d'une cible ponctuelle du 

tissu si une radiation ultrasonore, Z est l'impédance acoustique effective du tissu et 20 est 

le niveau référentiel de l'impédance acoustique. 

À partir de ce m d d e  statique, Maurice et Berüand (1999) ont proposé un modèle 

de formation d'images pour décrire le mouvement du speckle. Celui-ci est basé sur le 

modèle de déformation tissulaire décrit dans la section 3.1.1. Dans ce modèle, on suppose 

que l'impédance acoustique est une pmpri6té matérielle qui se «consewe» durant le 

mouvement. Ceci signifie que le champ de contrainte appliqué ne modifie ni la densité ni 

la compressibilité locales, c.-à-d. dans une région d'intérêt donnée. Cette hypothèse est 

raisonnable pour les tissus mous qui sont pratiquement considérés comme 

incompressibles avec un coefficient de Poisson 0.5 (Krouskop et al. 1987). Dans ces 

conditions, la description lagrangieme du mouvement semble être une bonne façon pour 

développer un modéle de formation d'images dynamiques. 

Le modèle de formation d'images dynamiques dans des conditions quasi statiques 

(c.-à-d. que la fonction de l'impédance acoustique est considérée comme étant 

stationnaire durant la période d'enregistrement du signal) peut être écrit comme suit : 



où Z(xoY yo, 20) est une fonction qui représente l'impédance acoustique d'un tissu avant 

mouvement, c'est-à-dire à l'instant M. 

Maurice et Bertrand (1999) ont derivé leur modèle 2D à partir du modèle 3D. 

Pour ce faire, ils ont supposé que la PSF est séparable, une simplification justifiée dans la 

zone focale du transducteur; ils ont donc considéré une tranche de I(x, y, z) à z=0. E d i  

dans un état plan de déformation, oh les transformations linéaires sont données par 

l'équation 3.3, ils ont démontré que L'image dynamique RF 2D est donnée par : 

I ( ~ , Y '  0 = h(x, y )  @ Zr, (x' Y) := 1, (1, Y )  (3.9) 

où Z,, (x, y) inàique le changement de coordonnées de la fonction Z(x,y), TI est la 

matrice de transformation linéaire et Ir(x,y) est l'image RF suite à la déformation. 

En réalité, l'équation 3.9 représente une séquence d'images échographiques. À 

l'instant Hl, elle représente l'image avant mouvement, alors qu'elle représente une série 

d'images après mouvement lorsque t > 0. 

3.3 L'estimateur lagnrngien du mouvement 

La méthode lagrangieme a été proposée par Maurice et Bertrand (1999) dans le 

but d'estimer les déformations tissulaires. D'abord, cette approche utilise un modèle de 

formation d'images échographiques pour représenter les images avant et après 



mouvement, I et II, respectivement (section 3.2). Par la suite, une compensation de 

mouvement est effectuée; on appelle image lagrangienne (IL$ l'image RF compensée du 

mouvement, parce que la correction du mouvement du tissu fait intervenir la description 

lagrangienne du mouvement. L'image lagrangienne peut être écrite à partir de l'équation 

3.9 comme suit (Maurice et Bertrand 1999) : 

l&. Y, 0 = ( W Y  Y) @ Zr, (1, Y)) ,  

où I J I  est le Jacobien de la transformation linéaire, c'est-à-dire le déterminant de [TZJ. 

Cette équation montre que le processus aboutit à appliquer la fonction de transformation 

linéaire sur la PSF du système, alors que la fonction d'impédance acoustique du tissu 

reste invariante. 

La figure (3.3) illustre le fonctionnement de I'estimateur lagrsingien du 

mouvement. Le processus commence par initialiser un vecteur du mouvement yo- Ce 

vecteur du mouvement contient six composantes : deux termes pour la translation et 

quatre termes constituant la matrice de transformation. Ensuite, l'image lagrangienne 

comspondante est cakul6e. Enfin, l'erreur de @diction [Al1 est calculk et utilisée pour 

mettre à jour les paramètres du vecteur du mouvement ry. Le processus est répété jusqu'à 

la satisfaction des conditions d'arrêt prédéterminées. 



[mage avant 
mouvement 

Image après 
mouvement 

Figure 3.3 Schéma qui montre l'implantation de 1'estim;iteur lagrangien du mouvement. L'algorithme 
cherche le vecteur du mouvement qui prédit le mieux l'image avant mouvement. y contient k 
vecteur de translation T et les quatre composantes de la matrice de transformation linéaire 2D, Tt(:). 
lAfl'ert @ale i a [-id ', huYu ia sommation sur tous les pixels et L&M &signe i'aigorithme 

Levenberg-Marquardt [tiré de Maurice (199811. 

Donc, I'estimateur du mouvement tissulaire est Connulé par un problème de 

minimisation non linéaire du type : 



L'algorithme Levenbwg-.Marquardt &&M) de minimisation est utilisé pour implanter cet 

estimateur du mouvement. Pour de plus amples détails sur cette approche, se référer it 

Maurice (1998). 

3.4 Étude de la îaiIIe de la k n Q h  de mesure 

Pour obtenir une image de déformation en utilisant le modèle lagrangien, il faut 

segmenter les images échographiques par Ie biais d'une fenêtre de mesure. Cette étape est 

nécessaire pour ~specter I'hypothése de linéarité du modèie de déformation. D'autre 

part, le fait de balayer l'image par une fenêtre de mesure donne une valeur de 

déformation à chaque position, ce qui résulte en une distribution de déformations à 

travers toute l'image. Cette fenêtre va balayer t'image échographique avant et celle après 

mouvement, c.-à-d. I(x,y) et II(x,y). La figure 3.4 montre le balayage axial (y) et latéral 

60- X 

Figure 3.4 Illustration du balayage latkai et axial de i'image RF par la fenêtre de mesure dans le but 
d'estimer l'image de défdon. 
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Pour chaque position de la faêtre, il faut calculer une matrice de déformation. Nous 

avons étudie le cas où le tissu est soumis une compression. La matrice de déformation 

est donnée par : 

oh : At 1 d o ~ e  la dérivée du déplacement laterai dm la direction laterale, 

Al2 donne la dérivée du déplacement latérai dans la direction axiale, 

Ali donne la dérivée du déplacement axial dans la direction latérale, 

AZ2 donne la dérivée du déplacement axial dans la direction axiale. 

L'image de la distribution de bl produit l'image des déformations latérales (G), celle de 

A 2  produit l'image des déformations axiales ou l'élastogramme (s,) et, enfin, Al2 et A21 

donnent les images des cisaillement. (s, et %). 

Dans le but de trouver une iaille optimale de la fenêtre de mesure qui donne la 

meilleure estimation des déformations tissulaires, nous avons fait varier la taille de la 

fenêtre et calcult? les déformations pour chaque taille. Nous avons commed notre 

analyse par l'étude de la taille axiale, donc nous avons varié la longueur de notre fenêtre 

tout en gardant une taille latérale fixe; ceci donne une plage axiale optimale de la fenêîre. 

La formulation de cette plage optimale est basée sur l'étude de corrélation couplée au 



processus de compensation de mouvement. Ces résuitats sont expérimentés avec la 

méthode lagraugienne. En se basant sur ces premiers résultats de la taille axiale, l'étude 

de la taille latérale peut se f k  en suivant la même méthodologie. Nous déteminerons 

donc une plage latérale optimale de la fenêtre. Les résultats de ce travail sont présentés au 

chapiîre suivant. 



Chapitre 4 

R6sultats et discussions 

Dans ce chapitre, nous allons présenter les résultats obtenus en étudiant la taille de 

la fenêtre de mesure. Nous avons traité des données simulées et des données 

expérimentales. Afm de simuter des images échographiques, nous avons utilisé le modèle 

de formation d'images présenté dans la section 3.2. Les données expérimentales ont été 

acquises d'un «fantôme» par un groupe de recherche de l'University of Kansas Medical 

Center. Les prochaines sections décrivent ces données et présentent les caractéristiques 

du transducteur ultrasonore utilisé. 

4. i Camctédsffques du transducteur u l ~ o n o r e  utilis6 

Dans notre étude, nous avons considéré le modèIe de PSF analytique utilisé par 

Meunier (1989), Kallel (1995) et Maurice (1998). Ce modèle est décrit par un cosinus 

modulé en arnpiitude par une gaussienne : 



où a et donnent les informations relatives a la largeur du faisceau ultrasonore et a la 

durée de l'impulsion respectivement; est la fréquence spatiale (en radians par unité de 

mesure) qui est reliée la fréquence du ûansâucteurh (Hz) par : = 24, 2) où c 

est la vitesse du son dans les tissus biologiques LI540 mis). 

Pour estimer les paramètres de la PSF à partir des données expérimentales, nous 

avons supposé que la réponse du tissu Z(xy) à l'impulsion acoustique est un bruit blanc; 

les p a r a m h  et al, peuvent donc être déduits en calculant la fonction 

d'autocorrélation de l'image RF I(x,y) (éq. 3.9). Cette fonction est donnée par (Maurice 

1998): 

avec : = & , x  et = JTo, ; Kest une constante donnée par k spectre de puissance 

de Z(xy). 



En tenant compte du profil gaussien de I'autoconélation, le calcul des écarts-types 

(, et m) est fait en considérant tes largeurs à mi-hauteur latérale et axiale (LMH, 

LMH,) : 

Pour les données expérimentales, un transducteur à barrettes lindaires de 5 MHz a 

été utilisé. Dans les simulations, nous avons employé des transducteurs ultrasonores de 

5 MHz et de 7.5 MHz; ce sont les fréquences les plus utilisées pour diagnostiquer le 

cancer du sein. Les écarts-types axiaux sont 0.01 cm et 0.007 cm pour 5 MHz et 7.5 

MHz respectivement. L'écart-type latéral (& est estimé à 0.02 cm. 

4.2 Acquisition des données 

42.1 Données exp&imentaIes 

Les images expérimentales étudiées sont les données d'un fmtôme. Ce fantôme 

est essentiellement constitué d'un bloc de gel de graphite de 7 cm de hauteur sur 10 cm 

de largeur et 10 cm de profondeur. Pour représenter des tumeurs ou des inclusions, mis 



cylindres trois fois plus rigides que le milieu ambiant sont disposés diagonalement; 

chaque cylindre a un diamètre de 8.7 mm (figure 4.1). 

Figlue 4.1 Schéma du fantdme bîudié. Lc hiseau ultrasonore se propage selon y et un balayage latéral 
(selon x) du faisceau produit l'image RF 2D. Le module de Young est de 80 kPa dans les inclusions 
(cylindres noirs) et de 25 kPa dans le milieu ambiant. 

La figure 4.2 présente une illustration simplifiée du protocole d'acquisition des 

données. Une image RF avant compression (@y)) est d'abord obtenue par un balayage 

latéral (orientation x) du fantôme par le transducteur ultrasonore. Une compression axiale 

donnée est dors appiiquée au fantôme et le même processus de balayage est repris pour 

produire i'image RF aprés compression (Ir(xy)). Les lignes RF sont échantillonnées à 

50 MHz, huit bits. Les images RF acquises mesurent 3500 échantillons x 198 lignes RF, 

soit 35 x 35 mm approximativement. 
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Transducteur 

Fantôme avant compression Fantôme après compression 

Figure 4.2 Structure plan simplifiée du fanîôme et illustration du protocole d'acquisition des damées 
avant et après compression. La région d'intérêt utilisée pour notre étude de taille de fenêtre est 
présentée sur le EintBme après compression (autour de l'inclusion centrale). 

4.2.2 Données simulées 

Nous avons traité deux types de données simulées : le premier est une image 

homogène (sans inclusion); le deuxième a la même géométrie que l'image expérimentale, 

c.-à-d. avec mis inclusions qui sont trois fois plus rigides que l'entourage. Dans les deux 

cas, nous avons adopté les mêmes dimensions que ceiles des images expérimentales, soit 

3500 x 198 pixels. 

4.2.21 Simulation du mouvement par matrice de transhrmation linéaire 

Lorsque nous avons présenté le modéle de formation d'images (section 3.21, nous 

avons vu que L'image RF est le produit de convolution d'un terme insinimental qui 

représente la PSF du transducteur ultrasonore avec un terme tissulaire. Le terme 



instrumental est donné par l'équation 4.1. Le tissu, qui est un groupe de diffuseurs, est 

sirnul6 par un bruit blanc; ce dernier a été généré sous l'environnement Matlab. En 

effectuant le produit de convolution, on obtient une image I(xy) qui représente l'image 

avant mouvement. En appliquant une matrice de transformation linéaire (éq. 3.12 dans 

notre cas) sur le terme tissulaire, l'image après mouvement Il(xy) peut être obtenue 

(éq. 3.9). On a ainsi la possibilité de générer des séquences d'images échographiques. Ce 

processus permet de simuler des images pour diffèrents niveaux de compressions et pour 

différentes fréquences du transducteur ultrasonore. 

4.2.2.2 Simulation du mouvement 4 l'ai& des Mment finis 

Pou simuler le champ de deplacement d'un milieu inhomogène (fantôme avec 

inclusions), nous avons utilisé les éléments fis (PDE Toolbox). Une géométrie 

semblable a celle des données expérimentales (3 inclusions 3 fois plus rigides que 

l'entourage) est considérée. Nous divisons ensuite ce domaine du travail en un nombre 

fini d'éléments. Il faut bien mentionner ici que plus le maillage est raffié, plus la 

solution du système sera précise; un temps de calcul plus long et une capacité limitée du 

système idormatique utilisé constituent les limitations à respecter. Comme il a été déjA 

dit, l'application des conditions aux hntières permet de résoudre L'équation du systhme 

et d'obtenir le déplacement de tous les nœuds et, en conséquence, le champ de 

déplacement du milieu. Les conditions aux frontières choisies sont semblables à celles 



appliquées en pratique, soit une compression exprimée en termes de déplacement sur la 

surface supérieure du fantôme tout en maintenant fixe la surface inférieure, alors que les 

deux côtés sont laissés libres (voir figure 4.2). 

En appliquant ce champ de déplacement sur une distribution aléatoire de 

diffuseurs représentant le tissu avant mouvement, on obtient une nouvelle distribution de 

difiseurs. Celle-ci donne les nouvelles positions des diffuseurs; de fait, elle représente le 

tissu après mouvement. En considérant un état plan de déformations, l'équation 3.6b est 

utilisée pour trouver les nouvelles positions de chaque nœud. Le diagramme de la figure 

4.3 résume les simulations par éléments finis. En utilisant cette procédure, et en variant 

les conditions aux fkontières en fonction du déplacement voulu, nous avons généré une 

séquence d'images échographiques à différents niveaux de compression. 



calculé par la méthode QEF 
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Tissu avant Tissu après 
mouvement b mouvement 

mouvement I(x,y) 
Image après 

mouvement Il(x,y) I 
Figure 4.3 Simulation de la dynamique des images échographiques en utilisant les éléments h i s  (EF) 

pour imposer le mouvement au tissu. C.A.F désigne les conditions aux fionti&res et te produit de 
convolution. 

4.3 Traifement des données 

Dans la section 3.4, nous avons expliqué la nécessité de choisir une fenêtre de 

mesure pour obtenir une image de déformation au moyen du modèle lagrangien. Ceite 

fenêtre va balayer i'image échographique avant mouvement et l'image lagrangienne, 

c.-à-d. I(xy) et ILg(xy). Le balayage doit se faire de sorte qu'il y ait assez de 



chevauchement entre les fenêtres de mesure. Ceci est important pour avoir une bonne 

résolution des images de déformations; des fenêtres non chevauchées donnent des 

mesures non corrélées qui pewent biaiser les résultats. Bilgen et Insana (199%) ont 

trouvé qu'un taux de chevauchement axial de 50% de la taille de fenêtre est suffisant 

pour donner de bons résultats. Dans notre étude, et pour les différentes expériences, ce 

seuil a été respecté; un pas de déplacement axial de la fenêtre est fixé à 0.32 mm (ce qui 

donne un taux de chevauchement s 50 h95% selon la taille axiale considérée). De façon 

équivalente, le pas latérat est fixé à 0.5 mm. 

Nous avons déjà mentionné que notre étude de la taille de fenêtre est divisée en 2 

parties : l'étude de la taille axiale et l'étude de la taille latérale. Le signal axial, c.-à-d. le 

signal RF, a une nature stochastique alors que le signal latéral varie beaucoup moins. 

Pour cette raison, on s'attend à un impact plus fort de la taille axiale de la fenêtre sur les 

estimations de déformations. En outre, comme nous l'avons vu au chapitre 2, la plupart 

des autres études faites en élastographie portent sur la taille axiale de la fenêtre. Nous 

accordons donc une priorité à l'analyse de Ia dimension axiale. Dans un premier temps, 

nous avons fixé la taille latérale de la fenêtre et fait varier la taille axiale. Pour choisir la 

taille latérale, nous avons considéré les travaux faits par d'autres chercheurs (Maurice et 

Bertrand 1999)' où on a considéré une fdtre de 3.5 mm de large pour les mêmes 

param4tres de PSF que ceux considérés dans notre étude. Suite aux résultats obtenus de 

l'étude de la taille axiale, l'étude de la taille Latérale se fait en fixant la taille axiale a la 

taiUe axiale  optimale)^ et en faisant varier la taille latérale. 



4.4.1 Données homogènes 

Nous avons utilisé le modèle lagrnngien pour estimer le mouvement. Des 

compressious de 1% h 8% ont été appliquées. Afin de mieux présenter les résultats dans 

ce cas de simulation, nous présentons les risultats pour une Ligne de déformation axiaie. 

Ceci est réalisé en faisant un balayage axial de t'image par la fenêtre de mesure comme 

sur la figure 4.4. Sur la ligne de déformation estimée, nous calculons une moyenne, ce 

qui donne une valeur estimée de d&fomation pour chaque taille de fenêtre. La position 

latdrak de la fenêûe est choisie au milieu de l'image. 

Figure 4.4 [IIustration du balayage m'al des images RF par la fenêûe de mesure pwr estimer une ligne 
de ddformatim. 



4.4.1.1 Taille axiale de la fenêtre : 

Afin d'avoir un taux de chevauchement supérieur à 50% entre les fenêtres, tout en 

considérant un pas de balayage fixe (= 0.32 mm), une taille axiale minimale de la fenêtre 

d'environ 0.65 mm a été choisie. Une valeur maximale doit respecter une bonne 

résolution des images de déformations; nous avons considéré une taille axiale maximale 

de 7 mm. 

La méthode lagrangienne estime les déformations en traitant les images pré- 

mouvement I(xy) et l'image lagrangienne ILag(xy) (l'image pst-mouvement compensée 

du mouvement). La première étape naturelle est donc d'analyser les impacts de la taille 

de la fenêtre de mesure sur l'estimation de la corrélation entre ces deux images; une 

bonne corrélation est une condition nécessaire pour avoir une b 0 ~ e  estimation de 

déformation. La figure 4.5a montre la distribution du coefficient de corrélation, calculé 

pour chaque niveau de compression, en fonction de la taille axiale de la fenêtre et pour 

une Hquence du transducteur de 5 MHz. En général, la figure montre une diminution de 

la corrélation lorsque la compression augmente. Pour les plus petites compressions (1%' 

2% et 3%), la corrélation est très bonne pour presque toutes les tailles de fenêtre étudiées. 

À partir de 4% de compression, la corrélation diminue plus rapidement avec 

i'augmentation de la taiiie de la fenêtre. Nous observons, dans chacun des cas, i'existence 



d'une valeur ou d'une plage de valeurs maximales de corrélation qui correspond à 

certaines tailles de fenêtre. 

Taille axiale de la fenêtre en mm Taille axiale de la faêtre en mm 

Figure 4.5 Coefficients de corrélation en fonction de la taille axiale de !a fenêtre de mesure pour des 
compressions de 1% A 8%; les Wquenccs du transducteur ultrasonore sont : a) 5 MHz, b) 7.5 M H z  

Pour une fréquence de 7.5 MHz (figure 4.5b), les mêmes remarques sont à noter 

sauf que, dans ce cas, la diminution du coefficient de corrélation est plus rapide. Prenons 

le cas de 6% de compression comme exemple. Avec un transducteur de 5 MHz (figure 

4.5a), le coefficient de corrélation est > 0.8 dans une plage de tailles allant de 0.65 à 

1.6 mm; dans la même plage, ce coefficient de corrélation est > 0.7 avec un transducteur 

de Mquence de 7.5 MHz (figure 4.5b). 

En pratique, lorsque nous considérons un tissu biologique, l'application d'une 

forte compression Muit ua bruit de décorrélation assez fort. Ceci diminue 



considérablement la corrélation entre les images. Puisque l'estimation de déformation 

dépend principalement de la corrélation entre les images, nous avons fixé un certain seuil 

de corrélation et nous avons considtiré les tailles de fenêtre donnant une corrélation 

supérieure à ce seuil. Nous supposons qu'une corrélation de 0.7 est acceptable; ceci 

limite notre étude pour 8% de compression, par exemple, à l'intervalle de 0.65 à 1.6 mm 

avec une fréquence de 5 MHz, et à l'intervalle de 0.65 à 1 .l mm avec une Mquence de 

7.5 M H z  Sur la figure 4.5, nous constatons que l'intersection du seuil de 0.7 avec les 

distributions du coefficient de corrélation détermine une limite maximale de la taille 

axiale de fenêtre pour chaque compression appliquée. La figure 4.6a et b montre ces 

limites pouf les deux fréquences étudiées. A cette étape de notre étude, nous pouvons d i  

que la taille optimale de la fenêtre se trouve dans la région se situant en-dessous des 

courbes solides de cette figure. Mathématiquement, il est possible de formuler ces limites 

supérieures en fonction de la compression appliquée et de l'écart-type axial, comme suit : 

où TA est la taille axiale donnée en mm; a est la compression appliquée en termes de 

pourcentage de déplacement et cr, est l'écart-type axial en mm. Les courbes qui 

représentent cette équation sont aussi présentées sur la figure 4.6. On voit que les deux 

courbes se superposent, sauf pour les compressions de 1% et 2%. Théoriquement, ceci est 

acceptable dans un milieu homogéne et en considérant une ligne de déformation comme 

c'est le cas ici. 
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Compression appliquée 

Figure 4.6 Taille axiale de la f e n h  en fonction de la compression appliquée, pour un miiieu homogtne. 
Les résultats présentés sont pour : a) 5 MHz et b) 7.5 MHz; les (-) représentent les tailles de fenêtre 
qui donnent une corrélation > 0.7; (- -) sont les tailles axiales donndes pw l'équation 4.4; et (-.-) sont 
les limites infërieures. 

Dans des plages ayant comme limites supérieures l'équation précédente, et des 

limites inférieures de 0.65 mm, nous avons procédé à l'estimation de déformation. Les 

écarts-types pour différentes composantes de déformations (axiale $, latérale s, et 

cisaillements ~ x y ,  syx) et de translations (axiale t, et latéraie tx) pour une compression de 

2% sont présentés en fonction de la taille axiale de la fenêtre sur la figure 4.7. Les écarts- 

types sont calculés sur les estimés de translation et de déformation d'une ligne de 

déformation; ce qui fait environ 90 positions axiales de la fenêtre de mesure. La figure 

montre que les six composantes ont presque la même allure, car, à une taille donnée, 

environ 1.2 mm, toutes les courbes diminuent pour atteindre un minimum. Tenant compte 

de cette observation, et puisque la plupart des autres études en élastographie ne prennent 



en considération que la ddfonnation axiale, nous allons détailler seulement les résultats 

des déformations axiales dans le reste de cette section. 

Tailie axiale 
6 2 4 6 8  

de la fenêtre en mm 

Figure 4.7 kcarts-types sur les différentes composantes de déformations et de translations en fonction de 
la taille axiale de la fenêtre pour des donées simulées; la compression est de 2%; la Wquence du 
ûansducteur ultrasonore utilisée est 5 MHz 

Sur la figure 4.8, nous présentons les écarts-types sur les estimés des déformations 

axiales (%) en fonction de la taille axiale de la fenêtre, et ceci pour 8 niveaux de 

compressions. Pour mettre l'accent sur les valeurs des écarts-types en fonction des 
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niveaux de compression, la figure 4.9 présente une vue d'ensemble des 8 courbes de la 

Taille axiale de la fenêtre en mm 

Figure 4.8 kcarts-types sur les estimations des ddformations axiales en fonction de la taille axiale de la 
fenêtre sur des données simulées. Les ddformations sont les résultats d'applicah de compressions 
allaot de I% il Ph; la muence de transducteur ultrasonore utilisée est de S MHz 

En examinant les courbes de ces deux figures, nous observons que l'écart-type sur 

les déformations axiales diminue avec i'augmentation de la taille axiale de la fenêtre de 



mesure; cette diminution peut être approximée par une exponentielle décroissante avec 

asymptote. Pour quantifier davantage la performance sur les tailles de la fenêtre, nous 

avons calculé L'erreur relative des estimés pour chaque tailIe de fenêtre considérée 

ëI e, 
comme suit : emur relative = 

e V  

où ëest la vaieur moyenne des estimés pour une taille donnée de la fenêtre et eV est la 

vraie valeur de la déformation pour la compression appliquée. Il est important de 

mentionner que les valeurs des écarts-types sont jugées par rapport aux estimés 

recherchés. Intuitivement, nous nous attendons à une erreur plus élevée avec une forte 

compression, car les déformations sont plus fortes, et, par conséquent, le bruit de 

ddcorrélation l'est aussi. En procédant ainsi, nous sommes en mesure de déterminer une 

taille axiale minimale de la fenêtre. Nous avons considéré une fenêtre de 1.2 mm comme 

seuil infërieur de la taille de la fenêtre (voir figure 4.6); celle-ci donne une erreur relative 

de 0.03% a 1% de compression et de 0.27% à 8% de compression. En termes de 

paramètres de la PSF du système, cette limite inférieure est égale à 120,. Ce qui 

complète i'équation 4.4a pour prendre la forme : 

TAmin I TA I TA,, 

a 12uY s T A S  l.3a,/a avec O%<a58% 



Taille axiale de la fenêtre en mm 

Figure 4.9 Vue d'ensemble des courbes de la figure 4.8. 

Sur les figures 4.8 et 4.9, on constate que le choix de la taille axiale est plus 

crucial avec les fortes compressions; bien que la plage optimale de la taille axiale de la 

fenêtre soit assez large pour de faibles compressions, elle est de plus en plus restreinte 

pour des niveaux plus élevés de compression (elle est de 12 mm à 6.2 mm pour 2% de 

compression et de 1.2 mm à 1.6 mm pour 8% de compression). Par ailleurs, il est très 

important de noter que les écarts-types atteignent leurs valeurs minimales aux tailles de 

fenêtre correspondant aux limites maximales données par l'équation 4.4a. Ce qui permet 

de dire que cette équation donne approximativement la taille axiale ((optimale)) de la 

fenêtre dans ce cas de simulation. 

Nous avons observé le même comportement avec une fréquence de 7.5 MHz, 

Dans ce cas, la limite inférieure de la taiiie de la fenêtre est approximée à 0.9 mm; ceci 

dorme une erreur dative de 0.01% pour 1% de compression et de 0.12% pour 8% de 



compression (voir figure 4.6). En comparant ces c b  avec ceux donnés pour une 

fréquence de 5 MHz, nous temarquons que les erreurs relatives sont plus petites en 

travaillant avec une fiéqmce de 7.5 MHz Ceci est probablement dCi au nombre plus 

élevé d'événements indépendants ciam une fenêtre donnée, puisque la longueur d'onde 

C est inversement proportionnelte B la fidqwnce A = - , (par exemple, une fenêtre de 
fm 

1 mm contient 10 a; avec 5 MHz et environ 15 ajl avec 7.5 MHz). 

4.4.1.2 Taille latérale de la fenêtre : 

Suite it notre étde de la taille axiale, nous avons fixé celle-ci à une valeur se 

situant dans la plage optimale (donnée par L'équation 4.4b) et fait varier la taille latéde 

afin de l'étudier en fonction de la compression appliquée. Pour les compressions < 3%, 

les plages optimales sont assez larges; tout en respectant l'équation 4.4b, nous 

choisissons des tailles qui donnent une bonne résolution des images de déformations. 

Pour une Çéquence de 5 MHz, une Iongueur de faêtre de 3.5 mm est choisie; ceci 

correspond ;i TM4, T M ,  3TN4 pour des compressions de 1% 2t 3% respectivement. Les 

tailles axiales doptdes pour des compressions de 4% à 8% sont données par TLu; elles 

sont, respectivement, de 3.3, 2.8, 2.2, 1.9 et 1.6 mm. Nous avons procédé de la meme 

faFw en travaillant avec une &wuce de 7.5 MHz 



Par analogie avec l'étude de la taille axiale, la limite inférieure de la plage étudiée 

doit respecter un minimum de chevauchement latérai de 50% entre les fenêtres, ceci en 

tenant compte du pas latéral fixe de la fenêtre (= 0.5 mm). La limite supérieure prend en 

considération la résoIution des images de déformations. Une plage de la taille latéraie de 

1 .O mm à 8.4 mm est donc étudiée. II faut cependant noter que la taiile latérale considérée 

lors de l'étude de la taille axiale était de 3.5 mm; cette valeur appartient à la plage de la 

taille latéraie qu'on vient de fixer. 

Nous avons procédé de la même façon que lors de notre étude de la taille axiale. 

Premièrement, nous avons examine le coefficient de corrélation en fonction de la taille 

latérale de la fenêtre (figure 4.10). Sur cette figure, on voit que la corrélation est plutôt 

stable pour chaque compression appliquée, sauf pour les fortes compressions ou elle 

commence ii diminuer légèrement avec l'augmentation de la taille latérale de la fenêtre. 

Si on compare ces c ~ & s  avec celles de la figure 4.5, qui donne la corrélation en 

fonction de la taille axiale, on constate que, dans ce cas-ci, les coefficients de corrélation 

sont tous 2 0.7, alors qu'ils variaient significativement avec différentes tailles axiales de 

la fenêtre. Ceci permet de croire que le changement de ta taille latérale aura moins 

d'impact sur nos tésultats. Nous allons nous en assurer par l'étude des déformations 

axiales en fonction de la taille latérale. 



Taille latérale de la fenêtre en mm 

Figure 4.10 Coefficients de corrélation en fonction de la taille latdrale de la fenêtre de mesure pour des 
compressions de 1% à 8%; la fkéquence du iransducteur ultrasonore est de 5 MHz. 

La figure 4.11 présente les écarts-types des déformations axiales pour les 

diffërents niveaux de compression et pour les deux tiéquences étudiées. Nous constatons 

que les écarts-types sont petits pour des compressions de 1% à 3%; ils augmentent pour 

des compressions plus fortes (de 4% à 8%). Ils demeurent quand même petits par rapport 

a ceux mesurés pour la taille axiale de la fenêtre (voir figure 4.8). Pour une fiéquence de 

5 MHz et avec des compressions de 1% à 3%, les variations des écarts-types sont ûès 

petites pour les différentes tailles latérales considérées. En augmentant la compression, le 

choix d'une fenêtre très étroite donne des écarts-types relativement grands. Ceci est 

probablement dû au fort mouvement latéral qui est diicile à détecter avec une fenêtre 

étroite. Nous remarquons que les écarts-types diminuent avec i'augmentation de la taille 

latérale pour des compression élevées. Les mêmes remarques sont valables pour une 

fréquence de 7.5 MHz. En effet, il est prévu que le choix de la frPquence n'affectera pas, 



de façon directe, les résultats sur l'étude de la taille latérale, puisque celle-ci est liée à la 

largeur du faisceau ultrasonore qui dépend de la largeur de la barrette du transducteur et 

non pas de la muence. Toutefois, les écarts-types sont plus faibles avec une fiéquence 

de 7.5 MHz, et ce pour tous les niveaux de compressions; ceci est le résultat de i'impact 

du choix de la fréquence sur l'étude de la taille axiale comme nous avons pu le constater 

lors de notre étude de la taille axiale. 

Bien que toutes les tailles latérales considérées (de 1 .O mm à 8.4 mm) donnent de 

bonnes estimations de défmation axiale avec de faibles compressions (figure 4.1 l), il 

est raisonnable de considérer une taille latérale d'environ 2 mm comme une valeur 

minimale pour les fortes compressions. Cette fenêtre donne une erreur relative de 0.35% 

pour 8% de compression en utilisant une fiéquence de 5 MHz et de 0.29% en utilisant 

7.5 MHz Donc, la plage latérale optimale est de 2 mm à 8.4 mm pour tous Ies nivaux de 

compressions. Nous mettons l'accent ici sur le fait que la taille latérale considérée lors de 

l'éhide de la taille axiale était de 3.5 mm. Nous venons de trouver que cette valeur est 

environ Ti.13, ce qui montre la pertinence de ce choix initial. Nous pouvons exprimer la 

plage optimale en fonction des paramètres de la PSF comme suit : 

TLmin 5 TL S TLma 

=+10t~, STL < 42a, avec 0% <as 8% (4.5a) 

oh TL est la taille latérale de la fenêüe donnée en mm; s e s t  l'écart-type latèral en mm. 



Taille latérale de la fenêtre en mm 

Figure 4.1 1 harts-types sur les estimations des déformations axiates en fonction de la taille laitrale de 
la fenêtre. Les deformations sont les r&ultatzr d'application de compressions allant de 1% d 8% sur des 
images simuldes; deux Béqueiices du transducteur ulaiisonore sont utilisdes pour la simulation, 5 MHz 
(-) et 7.5 MHz (-). 

En résumé, pour un milieu homogéne, nous avons üoud que la plage optimale de 

la taille axiale peut être exprimée en fonction de la compression appliquée et des 

paramètres de la PSF du système ultrasonore. Ceci est exprimé par l'équation 4.4b. La 

plage optimale de la taille latérale est exprimée également en fonction des paramètres de 

la PSF du système; cette plage est donnée par l'équation 4.5a 



II faut préciser que ces résultats sont obtenus pour une ligne centrale de 

déformation axiale. La région centrale de l'image représente la région où le mouvement 

tissulaire est minimal et où, par conséquent, le bruit de décorrélation est minimal. Ainsi, 

les équations 4.4b et 4.5a représentent les résultats d'un cas général et plutôt «ideal>). 

L'intérêt de cette première étude est de fixer des limites ou des plages optimales assez 

larges pour les dimensions de la fenêtre. Dans la section suivante, nous présentons les 

résultats pou un milieu inhomogène. Nous allons traiter les images au complet; nous 

prévoyons donc que les plages optimales seront plus restreintes que celles d'un milieu 

homogène. Ceci peut être en partie justifié par les effets de bord, une région où le bruit de 

décorrélation est assez important par rapport a la compression appliquée. D'aube part, la 

présence des inclusions dans un milieu produit une concentration de contrainte dans 

certaines régions de l'image, ce qui augmente la décorrélation et nécessite dors une 

réduction de la limite supérieure de plage optimale de la fenêtre. 

44.2 Données inhomog&nes 

Nous avons appliqué des compressions de 1% à 8% sur un miIieu constitué de 

trois inclusions trois fois plus rigides que l'entourage. Encore une fois, nous avons fait 

cette étude en considérant deux fréquences du transducteur ultrasonore, 5 MIiz et 

7.5 MHz. 



4.4.2.1 Taille axiale de la fenêtre : 

Pour évaluer le niveau de corrélation entre les images I(xy) et ILos(xy), nous 

étudions la distribution du coefficient de corrélation dans les plages axiales optimales 

déterminées par l'équation 4.4b. La taille latérale est choisie à l'intérieur de la plage 

latéraie optimale donnée par l'équation 4.5a; elle est de TU3 (= 3.5 mm). La figure 4.12 

présente la distribution des coefficients de corrélation pour 4% de compression avec 4 

tailles axiales, TAmin, TA13, 2TN3 et TA,,, ce qui donne environ 1.2, 1.8, 2.4, et 

3.3 mm. Les inclusions sont détectées sur les quatre images. Ceci est dû au fait que la 

corrélation est très forte au niveau des inclusions rigides et moins forte dans l'entourage. 

En- les inclusions, on remarque des petites régions de faible corrélation (2 0.4); ceci est 

dflh la concentration de contrainte dans ces régions; l'implication de ce phénomène sera 

à noter lors de l'étude des images des déformations. Bien que la corrélation soit assez 

bonne pour les quatre tailles choisies, elle est sensiblement meilleure pour 1.2 mm et 

1.8 mm. La prochaine étape sera l'dtude des déformations pour confirmer ces 

observations. 



Figure 4.12 Distribution du coefficient de correlation pour 4% de compression sur des images sirnuldes; 
4 mesures de la h e t n  axiales sont considérées : a) TA,, (1.2 mm), b) TN3 ( 1.8 mm), c) 2TAi3 (2.4 
mm) et ci) TA, (3.3 mm); la taille latérale de la fenêtre est TU3 (3.5 mm) et la ûéquence du 
transducteur est de 5 MHz. La corrélation est indiquee selon le niveau de gris (Cchelle B droite). 

La figure 4.13 montre un exemple de 3% de compression pour une fenêtre de 

TAf3 x W3, (2 mm x 3.5 mm) et une fkéquence de 5 MHz. Les différentes composantes 

de déformations et de translations y sont illustrées. Les déformations axiales s, sont ttés 

bien estimées, de sorte que nous voyons clairement les trois inclusions avec un très bon 

contraste. Pour les images de déformations latérales s, et de cisaillements latéraux %, le 

rapport signal sur bniit @SB) est très faible; ceci est dû surtout au pas grossier 

d'échantillonnage dans le sens latéral. Les déformations axiales dans la direction latérale 

sont bien détectées. 



Figure 4.13 Présentation des résuitats d'estimation des composantes de translations axiale (4) et lathle 
(tJ, ainsi que des composantes de déformation latérale (a, de cisaillement latiral (S.& de 
cisaillement axial (Q et de déformation axiale (sJ pour 3% de compression. La taille de la fen&tre de 
mesure considérée est TA13 x TU3 (a 2 x 3.5 mm2), et la fitquence du transducteur ultrasonore ed de 
S M H Z  

Pour les même raisons que celles discutées dans le cas de la simulation d'un 

milieu homogéne, nous allons poursuivre cette étude en présentant nos résultats sur les 

déformations axiales, c.-àd. les élastogramrnes. Deux exemples sont montrés sur les 

figures 4.14 et 4.15; l'un dans le cas de 2%, l'autre dans le cas de 5% de déformation. 



Pour 2% de compression, la détection des inclusions se fait facilement en considérant des 

tailles axiales de TAmin, TM3, TAI2, (ai 1.2 mm, 2.6 mm et 3.6 mm). Les deux dernières 

montrent une très légère amélioration par rapport au choix d'une fenêtre de taille axiale 

de TAmin. Les histogrammes conthnent la pertinence des élastogtammes avec les 

déformations centrées autour de 0.022, ce qui est presque la compression appliquée. Une 

autre région, centrée autour de 0.0075, indique la déformation des inclusions. Ce rapport 

de 3 entre les déformations pour les deux régions est expliqué par le fait que les 

inclusions sont trois fois plus rigides que l'arrière-plan et, ainsi, se déforment trois fois 

moins. Il est utile de noter que les quatre taches claires visibles sur I'élastogramme sont 

des artefacts; en effet, la présence des régions dwes dans le milieu (les inclusions dans 

notre cas) agit comme des conditions internes aux frontières qui causent ces artefacts. 



Figure 4.14 hurle de la tailk axiale & la f e n h  sur des données simulées. Une compression de Pb 
avec cles fenêtres de : a) TA,, (12 mm), b} TN3 (2.6 mm) et c) TA12 (3.0 mm); fa taille lathle est 
TU3 (35 mm). Les dlastogramrnes (s& sont sur Ia partie gauche de la figure et les histogrammes de 
d&formaiions respectifs droite; la Wquence du d u c t e u r  utilide est de 5 MHz 

Le deuxiéme exemple, présenté a la figure 4.15, illustre les résultats des 

estimations de déformation à une compression de 5% pour trais tailles axiales de fenêtre 

TA/8,3TA18 et TAK! (= 1.4, 1.8 et 2.2 mm). Avec les deux premiers choix de la taille 

axiale (figure 4.15a et b), et surtout pour celle de 1.8 mm, la détection de déformation se 

fait assez bien, tel qu'on le voit sut i'élastogramme de gauche. Un certain niveau de bruit 



est observe entre les incIusions, c.-M. une estimation de déformation moins précise. Ceci 

vient justifier les failes niveaux de corrélation obsewts dans la figure 4.12. Encore une 

fois, l'histogramme donne les informations quantitatives avec la concenûation des 

déformations dans deux régions (à 0.05 et à 0.018). Si on utilise l'histogramme comme 

un filtre pour éliminer ce bruit, c.-A-d. afficher l'image de déformation dans la plage de 

concentration de déformations figurant sur l'histogramme, on obtient les élastogrammes à 

droite de la figure. En procédant ainsi, on améliore le coniraste de l'élastogramme. 

L'élastogramme résultant du choix d'une fenêtre de TA12 (figure 4.1%) est assez 

mauvais (élastogramme de gauche). En filtrant par un filtre médian en plus du filtre 

précédent, nous arrivons a détecter les inclusions, mais avec un RSB plus élevé, De cet 

exemple, nous avons note que les estimations de déformatioas~nt précises sur la 

première moitié de la plage optimale donnée par l'équation 4.4b. Toutefois, pour des 

tailles qui se situent prés des bords de cette nouvelle plage optimale, certains traitements 

de I'élastogramrne sont nécessaires pour obtenir des informations pertinentes sur les 

déformations du milieu. 



Figure 4.15 h d e  de la taille axiale de la fenetre sur des données simulées. Une compression de 5%, 
avec des f e n k s  de : a) TAI8 (1.4 mm), b) 3TA18 (1.8 mm) et c) TAI;! (2.2 mm); la taille lai4raIe est 
TU3 (33 mm). Les élastogrammes initiaux sont sur la partie gauche de la figure, les histogrammes 
mpedfs sont au milieu et les élastogrammcs filtrés P droite; la tiéquencc du transducteur utilisée est 
de 5 MHz. 

Les dsultats des simulations du milieu inhomogéne confiment donc que les 

plages axiales optimales sont plus restreintes que celles données par l'équation 4.4b, ce 

que nous avions prévu avant de commencer cette étude. Le tableau 4.1 résume les 

rh i ta ts  dans les deux cas de simulations, et ceci pour une fréquence de 5 les 



tailles axiales de la fenêtre sont données en mm. Prenons comme exemple une 

compression de 5%. Pour un milieu homogène, la plage optimale TA de la taille axiale de 

la fenêtre donnée par L'équation 4.4b est de 1.2 à 2.8 mm, alors que, pour un milieu 

inhomogéne, cette plage est plus restreinte, soit de 1.2 mm à 2.0 mm ou de TAmin à TN2. 

Tableau 4.1 Plage optimale & la taille axiale de la kn&e de mesure [en mm] pour des damées 

simulées; ia fréquence du rransducteur est de 5 M ï k  

En tenant compte des résultats des simulations d'un milieu inhomogène, nous 

Milku 

homogh 

Milku 

inbomoglne 

pouvons refonnuler le modèle de la taiIle axiale comme suit : 

TAme I TA 5 TAmm 

=12uy < TA r I.la,/a avec 0% < a l  8% (4-44 

Dans cette plage optimale, les tailles qui se trouvent au milieu donnent les 

meilleures estimations des déformations. Vers les bords, certains traitements, comme par 

exemple filtrer en utilisant l'histogramme ou d'autres filtres (voir figure 4.15c), sont 

nécessaires pou. détecter les différentes structures dans le milieu étudie. Ceci signifie que 

la valeur médiane de la plage optimale de l'équation 4 . 4 ~  teptésente la taille axiaie 

«optimale» de la fenêtre, Ceci est formulé par : 

1% 

13-8.0 

13-46 

2Ya 

13-65 

12-4.0 

4% 

13-3.3 

13 -2.6 

3% 

12-# 

1.2-3.6 

5% 

13-2.8 

13-2.0 

- 
6% 

13-23 

13-1.8 

7% 

13-13 

13 -  1.6 



TA,= 
1.1 + 12a 

.a, avec 0% S a  I 8 %  
2a 

où TA,, est la taille axiale optimale donnée en mm. 

Dans le cas de très petites ddformations, la taille axiale donnée par cette équation 

est assez grande pour donner une bonne résolution de l'dlastogramme (par exemple, pour 

1% de compression, cette taille est de 6 mm pour une Çéquence de 5 MHz). Puisque nous 

considérons un pas fme et que nous devons respecter le facteur de résolution, la taille 

axiale doit être légérernent plus petite que la taille domée par l'équation 4.4d tout en 

respectant une limite inférieure déteminée par l'équation 4.4~. Pour une fréquence de 

5 MHz, une taille d'environ 3.5 mm est trouvée ûès convenable pour toutes les 

compressions < 2%. En d'autres termes, cette taille est égale à 35% d'ou la formulation 

qui sera appliquée pour traiter les données expérimentales : 

1.1 +12a 
.O, avec 2% l a I 8% 

135.0~ avec 0% c a < 2% 



4.4.2.2 Taitîe latérale de la fenêtre : 

Nous avons étudié les estimations de deformations dans les plages latérales 

optimales données par l'équation 4.5b. Les tailles axiales sont les tailles optimales 

données par l'équation 4.4e. Nous présentons sur la figure 4.16 un exemple pour 4% de 

compression en considérant une fréquence de 5 MHz Les tailles latérales considédes 

sont TLmin, TL13 et 31214, (a 1.77, 3.5 et 7 mm), et la taille axiale est TA,, J 2.0 mm. 

Nous remarquons que, dans les trois cas, les inclusions détectées ont un meilleur RSB 

avec une fenêtre de TL/3; le contraste est meilleur aussi avec cette fenêtre. Nous voyons 

que I'élastogramme est très bien présenté dans ce cas et ceci sans traitement 

supplémentaire. Un processus de filtrage permet d'améliorer la qualité des 

élastogrammes pour les cas a et c comme montré sur la colonne de droite de la figure. 

Ces résultats viendraient corroborer, encore une fois, le choix initial de la taille latéde 

(de 3.5 mm) lors de l'étude de la taille axiale. 



Figure 4.16 Étude de la taille latdde de la fenêtre sur des données simulées. Une compression de 4% 
avec des fenEtres de : a) (1 -77 mm), b) TU3 (3.5 mm) et c) 3TU4 (7 mm); la taille axiale est de 
T& (2.0 mm). Les dîastogrammes initiaux sont A gauche de la figure, les histogrammes nspectib sont 
au milieu, et les Clastogrammcs filtrés dans les cas a et c sont à droite de la figure; la finquence du 
transducteur utilisde est de 5 MHz, 

En analysant les diffdrents résultats correspondant aux dinécents niveaux de 

compressions appliquées, nous constatons la fiabilité de nos résultats donnés par 

i'6quation 4.5a. Nous insistons sur le fait qu'un traitement des élastogrammes est 

nécessaire lorsque la taille latéraie est choisie aux extrémités de la plage optimale, alors 



qu'aucun traitement n'est exige vers le milieu de cette plage. Nous avons trouvé que la 

taille latéraie «optimale» peut être donnée par : 

TL, = 18.0, avec Wh < a S 8% (4.5b) 

où TL, est la taille latérale optimale de la fenêtre de mesure donnée en mm. 

En résumé, suite aux traitements des données simulées d'un milieu inhomogène, 

nous avons pu reformuler notre modèle des dimensions de la fenêtre de mesure pour qu'il 

prenne la forme pratique domde par les équations 4.4e et 4.5b. Dans la section suivante, 

nous validons ces résultats sur des données expérimentales d'un fantôme. 

Les images traitées sont des images du fantôme exposé à deux niveaux de 

compression, 0.6%, et 2.4%; la fiéquence du transducteur ultrasonore est de 5 MHz. Dans 

le but de sUnpMer l'étude, nous nous sommes limitée à calculer I'élastogramme sur une 

région d'intérêt; cette région est choisie autour de l'inclusion centrale du fantôme (figure 

4.2). 

Pour une compression de 0.6%, la taille axiale optimale donnée par l'équation 

4.k est de 3.5 mm; la taille latérale optimale est de 3.5 mm (équation 4.5b). La figure 

4.17 illustre le résultat obtenu pour ces dimensions optimales de la fenêtre de mesure. 



Nous voyons que la détection de l'inclusion se fait assez bien. En réalité, avec une petite 

compression de 0.6% le mouvement du tissu et le bruit de décorrélation sont très faibles. 

L'histogramme d o ~ e  les déformations concentrées dans deux régions correspondant aux 

déformations de l'inclusion et de I'arrih-plan. 

Figure 4.17 Résuhats pour les données exptrimentales; une compression de 0.6% est appliquée. 
L'Clastogramme est prtsentC à gauche de la figure; ;i droite, on visualise l'histogramme; les 
dimensions de la fen&tre sont de T& x & (3.5 x 3.5 mm?. 

Pour une compression de 2.4%, la taille axiale optimale, donnée par l'équation 

4.4d, est environ TAo = 2.8 mm, et la taille latéraie est TLo = 3.5 mm. La figure 4.18a 

montre les résultats pour ces tailles optimales, nous y voyons que l'inclusion est bien 

détectée; L'histogramme donne les informations quantitatives sur les déformations. En 

utilisant ces informations pour filtrer l'élastogramme, nous améliorons légèrement son 

contraste (partie droite de la figure). La figure 4. f 8b montre l'impact de la taille axiale de 

la fenstre. L'exemple montre est pour une fenêtre de 3TN4 (=3.3 mm); nous constatons 

que L'élastogramme initial ne donne aucune information sur Ies déformations. En filtrant 



cette image de déformation, nous détectons l'inclusion mais avec un RSB très élevé. La 

partie c de Ia figure montre l'impact du choix de la taille latérale de la fenêtre; dans cette 

partie, la taille axiale est fixée à la taille optimale, alors que la taille latérale est égale iî 

TLmin (4.77 mm). En examinant les parties b et c de cette figure, nous constatons que 

I'impact de la taille axiale est plus fort que celui de la taille latérale, puisque 

I'éIastogtamme résultant du processus du filtrage de la partie c est nettement meilleur que 

celui de la partie b. 

La figure 4.18 donne un bon exemple de l'impact du choix de la taille de fenêîre 

sur le processus d'estimation de déformation. Un mauvais choix de la taiüe de la fenêtre 

peut causer une perte partielle des informations sur les déformations du tissu, ou une 

perte complète de ces informations si les dimensions choisies sont complètement en 

dehors des plages optimales données par les équations 4 . 4 ~  et 4Sa. 



Figure 4.18 Résultats pour les donnks expèrimentales; une compression de 2.4% est qpliqude. Les 
Clastogrammes initiaux sont présentés i gauche de la figure; les histogrammes sont au milieu et Iw 
Bastogrammes filtrés i droite; les dimensions de la fen6h.e sont : a) TA, x TL,, (2.8 x 3.5 mm2), b) 
3TAr4 x TL,, (3.3 x 3.5 mm2) et c) TA, x (2.8 x 1.77 mm?. 

Si nous comparons les deux élastogtammes obtenus en considérant les dimensions 

optimales de la fenêtre, et ceci pour les deux niveaux de compressionsy 0.6% (figure 4.17) 

et 2.4% (figure 4.18a), nous remarquons que le contraste et le RSB sont meilleurs pour le 

niveau de compression de 2.4%. En effet, Ie mouvement tissulaire résultant avec 0.6% de 

0 



compression est très petit, étant presque de i'ordre du bruit du système, alors qu'avec 

2.4% de compression, le mouvement est significatif sans nécessairement causer beaucoup 

de bruit de décorrélation. Ceci justifie, en partie, la diffërence de contraste entre les deux 

élastogrammes. 

En résumé, nous avons trouvé que les résultats du traitement des données 

expérimentales ont validé les résultats des simulations. Ceci con the  fa pertinence des 

équations 4.4e et 4.5b qui donnent les dimensions optimales de la fenêtre de mesure. 



Chapitre 5 

Discussion gdndrale 

De façon générale, les images échographiques sont ~ U r é ~ h a ~ I t i l l ~ ~ f k ~  axialement 

alors qu'elles sont sous-échantiilonnées latéralement. Dans la direction latérale, le pas 

d'échantillonnage dépend du transducteur ultrasonore utilisé ou, en d'autres termes, du 

système électronique. A ce jour, l'instnmientation utilisée n'offre malheureusement pas 

un bon échantillonnage latéral. Par contre, dans la direction axiale, !'échantillonnage peut 

être rendu très fin grâce aux techniques de traitement de signal existautes. Ceci, en effet, 

nous laisse croire que les résultats obtenus dans la âirection axiale sont plus fiables que 

ceux obtenus dans la direction latérale. Néanmoins, c'est la premitire fois qu'une tentative 

a été faite pour proposer une formulation optimale de la dimension latdrale de la fenêtre 

de mesure. La plage optimaie est donnée par l'équation 4.5a et dépend seulement de la 

largeur du faisceau ultrasonore par le biais de a;. Finalement, la taille considérée comme 

optimale, soit 1 8 ~ '  est donnée par l'équation 4.5b. Cette valeur a été d6rivde des 

simulations du milieu inhomogène. Notez que l'équation 4.5b est dite optimale parce 



qu'elle pemet d'obtenir les meilleurs élastogrammes dans la plage des compressions 

étudiées, et ce, pour un haut niveau de conélation entre les signaux pré- et pst- 

compression. 

Par ailleurs, les résultats exposés dans cette étude montrent bien que la taille 

axiale de la fenêtre de mesure joue un rôle primordial dans le processus d'estimation du 

mouvement. Dans un premier temps, nous nous sommes basée sur L'analyse des données 

simulées d'un milieu homogène pour fomiuler l'équation 4.4b qui donne une plage plus 

ou moins optimale de la taille axiale de la fenêtre. Cette équation suppose aussi un haut 

degré de cohérence entre les signaux pré- et pst-compression, soit minimalement 0.7 de 

coefkicient de corrélation. Dans cette premiére analyse, nous avons consid6ré seulement 

une ligne centrale de déformation (c.-à-d. une région dans l'axe centrai des 

sonogrammes); celle-ci représente la région où le mouvement tissulaire est minimal et ou, 

par conséquent, le bruit de décorrélation est à son plus bas niveau. Ainsi, L'équation 4.4b 

représente le cas te plus général possible qui fixerait les limites des plages axiales. 

Le traitement des données shulées d'un milieu inhomogène (avec inclusions) a, 

dans un deuxi#me temps, permis de restreinâre cet intervalle. Dans ce cas, la présence 

des inclusions dans le milieu et le fait de traiter les images échographiques au complet 

ont permis de rétrécir l'intervalle donne par l'équation 4.4b; la nouvelle plage est donnée 

par I'dquation 4.4~. Finalement, [a taille axiale o p m e ,  c.-hi. le point médian de 



l'intervalle 4.4~' est donnée par l'équation 4.4d. Notez que ce résultat peut avoir une 

certaine influence sur la résolution de l'élastopme; en d'autres termes, il poufiait 

s'avérer nécessaire d'ajuster le pas de déplacement axial de la fenêtre lors du balayage 

ou, inversement, de choisir une valeur différente de la taille axiale mais qui respecterait la 

plage déterminée par l'équation 4.4~. 

Pour corroborer ces résultats, nous les avons comparés avec ceux obtenus par 

d'autres chercheurs, notamment .Bilgen et Insana (1997) qui ont proposé l'équation 2.1 1 

pour formuler la taille axiale optimale. Nous montrons sur la figure 5.1 les courbes qui 

donnent cette taille en fonction de la compression appliquée. Nous observons que la taille 

axiale opiimale donnée par l'équation 4.4d (ligne solide) est tds similaire A celle de 

Bilgen (tirets). Cette petite différence viendrait fort probablement des coefficients 

(constantes) relatifs à chacune des équations. 



O I 
0.01 0.02 0.03 O .  0.05 0.06 0.07 0.08 

Compression appliquée 

Figure 5.1 Cornpiiraison entre nos résulta& donnés par l'équation 4.4d (-) et ceux de BiIgen et lnsana 
donnes par 2.1 1 (-) pour la taille axiale de la fenetre de mesure; la fréquence considCrée est de 
5 MHz 

Finalement, les résultats obtenus à partir du fantôme ont permis de constater que 

l'élastogramme obtenu avec une compression de 2.4% est meilleur en termes de contraste 

et de RSB que celui obtenu avec 0.6% de compression. Ceci viendrait en quelque sorte 

connmier l'assertion de Skovoroda et al. (1995) voulant que la plage optimale de 

compressions à appliquer se situerait entre 2% et 3%. 



Chapitre 6 

Conclusion 

Dans ce mémoire de maîtrise, nous nous sommes intéressée au problème du 

cancer du sein; cette maladie touche actuellement une femme sur neuf comme Ie 

démontrent les statistiques. Plusieurs méthodes de dépistage du cancer du sein sont 

pratiquées en clinique, mais ces méthodes ont besoin d'être améliorées ou remplacées 

puisqu'elles ne permettent pas, dans bien des cas, de détecter certains cancers ou de les 

distinguer des tumeurs bénignes. Dans ce travail, l'élastographie est présentée comme 

une méthode qui pourrait éventuellement être adoptée pour faciliter le diagnostic du 

cancer du sein. 

Cette étude fait suite à d'autres travaux qui ont été réalisés dans notre laboratoh. 

En effet, le modèle lagrangien commence a être teconnu pour sa performance lors de son 

application en diastographie. Néanmoins, cette approche requiert la connaissance a pnorj 

de certains paramètres, notamment de la f e n h  de mesure. Dans ce mémoire de maîtrise, 

nous nous sommes inttkssée ii L'étude de la taille de cette fenêtre de mesure qui 

influence beaucoup la qualité des images de déformation appelées élastogrammes. 



Nous avons déterminé une plage optimale de la taille de la fenêtre de mesure pour 

les estimateurs de mouvement bas& sur les techniques de corrélation couplées à la 

compensation du mouvement. Notamment, nous avons validé ces résultats sur 

l'estimateur lagrangien du mouvement. Essentiellement, nous avons trait6 des domées 

simulées et expérimentales. Deux géométries ont été étudiées pour la simulation, soit un 

milieu homogène et un milieu inhomogène, c.-à-d. avec la présence d'inclusions. En 

appliquant des niveaux de compression de 1% à 8%, et en considérant deux fiéquences 

du transducteur, 5 MHz et 7.5 MHz, les simulations ont permis de ddriver une équation 

qui exprime une plage optimale pour la taille axiale (éq. 4.4b); cette équation exprime la 

taille axiale de la fenêtre en fonction de la compression nominale sur le tissu et des 

paramètres de la PSF du système ultrasonore. Cette plage s'est avérée assez large p u r  de 

petites compressions, alors qu'elle est de plus en plus restreinte pour de fortes 

compressions. 

Les résultats pour les simulations d'un milieu inhomogène (avec trois inclusions) 

ont permis de raffiner la plage obtenue de l'équation 4.4b; la nouvelle plage est donnée 

par l'équation 4.4~. De cette dernière, il a alors été possible de déduire une taiile axiale 

optimale (éq. 4.49. Quant à la taille latérale, nous avons trouvé qu'elle affecte beaucoup 

moins le processus de l'estimation de mouvement. il existe quand même une plage 

optimale de largeurs de fenêtre exprimée en fonction des paramètres de la PSF du 

système, plus spécifiquement la largeur du faisceau par le biais de q; ceci est exprimé 



99 

par l'équation 4.5a. L'étude du milieu inhomogéne a a m i  pemis de f o d e r  une taille 

latérale rcoptima1e)r domde par l'équation 4.5b. 

Ces résultats ont été appliqués sur des données expérimentales. Ce procédé a 

démontré la pertinence d'avou une fenetre de mesure plus ou moins optimale. En effet, 

l'utilisation des équations 4.4d et 4Sb, jumelée au modèle lagrangien, pour étudier des 

données de fantôme a permis de constater l'éventueile performance diagnostique de cette 

approche. Toutefois, les dsultats présentés pour un milieu inhomogène concernent la 

détection d'inclusions de 8.7 mm. En pratique, un modde efficace devrait permettre de 

détecter des tumeurs de dimensions beaucoup plus petites dans L'espoir de pouvoir 

visualiser la tumeur alors qu'elle est encore bénigne. De ce fait, pour tester ta fiabilid du 

modele, nous avons repris la simulation du milieu inhomogéne avec des inclusions de 1 

mm de diamètre et dont la rigidité est 3 fois plus élevée que celle de l'entourage. 

La figure 6.1 montre les résultats obtenus en appliquant 2% de compression. On y 

voit que la détection des inclusions est encore possible, et ce, avec un relativement bon 

contraste. Ceci permet donc de croire que ce mudéle pourrait avoir une application 

clinique de choix, particulièrement quand on sait que la mammographie, qui est la 

méthode de détection la plus courante, ne permet pas de dépister des tumeurs de 

dimensions inférieures a (approximativement) 5 mm. 



Figure 6.1 élastogramme obtenu de la simulation d'un milieu inhomogéne avec 3 inclusians dont le 
diamétre est 1 mm et la @dit& est 3 fois plus Clevée que l'entourage. La compression appliquée est 
2% et la fenetre de mesure est de taille TA,, x TL,, ( soit 3.3 x 3.5 mm); la fidquence est de 5 MHz 

Par ailleurs, la dimension n'est pas le seul critère qui permet de distinguer les 

diffërents types de tumeurs. Notamment, il est connu que les tumeurs du sein peuvent être 

molles ou rigides; les tumeurs rigides sont généralement cancéreuses alors que les molles 

sont souvent bénignes. 11 est extrêmement important de pouvoir distinguer ces deux types 

de tumeurs afin de limiter le nombre de faux positifs. La figure 6.2 présente les résultats 

obtenus pour un milieu inhomogène simulé avec des inclusions de 8.7 mm de diamètre et 

trois fois plus molles que i'entourage, Sur cette figure, l'élastogramrne montre la 

présence des inclusions moues, qui se traduit par un«culormap,~ inversé 

comparativement à i'élastogramme pdsenti pour les inclusions rigides. 



Figure 6.2 Élastogramme obtenu de la simulation d'un milieu inhomoghe avec 3 inclusions 3 fois moins 
rigides que l'entourage. La compression appliquée est 2%, la fenêtre a les dimensions T& x Ti,., (soit 
3.3 x 3 3  mm) et la fréquence est de 5 M H z  

A ce stade-ci, nous envisageons plusieurs améliorations qui pourraient compléter 

cette étude. II serait probablement utile de traiter un nombre plus élevé de données avec 

d'autres transducteurs pour confirmer ces résultats. Éventuellement, il serait aussi 

important de traiter d'autres géométries pour étudier la dépendance, s'il y a lieu, de la 

taille de fenêtre envers la dimension et la forme des structures à détecter. Par exemple, 

dans te cas des microcalcifications mammaires, on peut retrouver des structures 

dispersées, allongées, etc. 

D'autre part, tout au long de ce travail, nous avons considéré un pas the  de 

déplacement de la fenêtre pour le balayage des sonogrammes; ce paramètre détermine le 

chevauchement axial et latéral entre les fenêtres et inauence la résolution des images de 



déformations. Nous pensons que l'étude de ce paramètre serait d'une grande importance, 

étant donné qu'il a un lien direct avec la taille de la fenêtre de mesure. II serait intétessant 

d'étudier son impact sur la résolution des images de déformation. 

Finalement, nos résultats ont montré que la taille axiale de la fenêtre de mesure 

dépend, entre autres, de la compression appliquée. Toutefois la compression, dans la 

région d'intérêt, induit une déformation qui dépendrait de la rigidité des différentes 

structures. En guise d'exemple, on a vu que les inclusions trois fois plus rigides que le 

milieu ambiant se déformaient trois fois moins. II serait donc très intéressant, voire 

important, de jumeler a u  estimateurs de mouvement un modèle adaptatif de taille de la 

fenêtre. Ceci pourrait être implanté de façon itérative, c'est-à-dire qu'une première 

itération permettrait une localisation globale des diverses structures, dors que la seconde 

itération verrait à optimiser la détection. 



Bibliographie 

AKYAMA, L, HAYAMA, A., AND NAKAJIAMA, M. (1986). Movement d y s i s  of 

soft tissues by speckle patterns' fluctuation. JSUM Pm., 615-616. 

ALEXANDER, P.S. AND ELLIO'ITE, B.M. (1983). Anatomie et physiologie : une 

approche intégrée. Édition du renouveau pédagogique MC. 

ANDERSON, W.A.D. (1953). Palology, C.V. Mosby Co., St. Louis. 

BAMBER, J. C. AND DICKINSON, R. J. (1980). Ultrasonic 8-Scanning : A cornputer 

simulation. Phys. Med. Biol., 2513), 463-479. 

BERGET, G.E.P.L. (1991). Intérêt et méthodologie de l'échographie quantitative. kmai 

de médecine nucléaire et biophysique, 1 5 (21, 16 1 - 172. 

BILGEN, M. AND NSANA, M.F. (1997a). Error analysis in acoustic elastography.1. 

Displacement estimation. Acoustical Society of America, 10 l(2). 1 139-1 146. 

BILGEN, M. AND INSANA, M.F. (1997b). Error analysis in acoustic elastography.ii. 

Strain estimation and SNR analysis. Acoustical Society of America, 101(21,1147- 

1 154. 

CESPEDES, H., OPHIR, J., PONNEKANTI, H., AND MAHLAD, N. (1993). 

Elastography : elasticity imaging using ultrasound with application to muscle and 

breast in vivo. Ulirasonic Imaging, - 15,73-88. 

CÉSPEDES, I., OPHIR, J., ANI) KAISAR, A.S. (1997). Combined effect of signal 

decorrelation and random noise on the variance of time delay estimation. IEEE 



Transactions on Ultrasonics, Fenoelectrics, and Frequency Control, 44(1), 220- 

CHATURVEDI, P., iNSANA, M.F., AND HALL, T. (1998). Two diensional 

companding for noise reduction in strain imaging. IEEE Transactions on 

ültrasoaics, Fenoelectrics, and Frequency Control, 45(1), 1 79- 19 1. 

CHRISTENSEN, DA. (1988). Ultrasonic bioinstrumentation. John Wiley & Sons, New 

York. 

DE KORTE, C.Lq VAN DER STEEN, AF.W., CESPEDES, E L  AND 

PASTE-, G. (1998). Intravascular ultrasound elastography in human 

atterials : Initial experience in vitro. Ultrasound in Med. & Biol., 24(3), 401-408. 

DICKINSON, R. J. (1982a). A computer mode1 for speckle in ultrasound images : 

Theory and application. Acousticai Imaning, iJ, 1 1  5-129. 

DICKINSON, R. J. AND HILL, C. R. (1982b). Measurement of sofl tissue motion using 

correlation between A-scans. Ultrasound in Med. & Biol., m, 263-27 1. 

ENGEL, J. (1997). Le cancer du sein et autres maladies du sein. Guy Saint-Jean. 

FüNG, Y.C. (1981). Biomechanical properties of living tissues. New York : Springer 

Verlag, 196-260. 

GARRA, B.S., KRASNER, B.H., HORII, S.C., ASCHER, S., MUN, S.K., AND 

ZEMAN, RK. (1993). ImproWig the distinction between benign and malignant 

breast lesions : the value of sonographic texture analysis. Ultrasonic Imaging, 15, 
267-285. 



GARRA, B.s., CESPEDES, L, OPHIR, J., SPRATT, S.R, ZUURBIER, R.A, 

MAGNANTy CM., AND PENNANENy M.F. (1997). Elastography of breast 

lesions : Initial clinical resuits. Radiology, 202,79-86. 

HEiN, I.A. AND O'BRiEN, W.D. (1993). Cwrent time-domain methods for assessing 

tissue motion by analysis h m  reflected ulttasonic echo - A review. - IEEE 

Transactions on Ultrasonics, Fenoelectrics, and Frequency Control, 40(2), 84- 

NSANA, M.F., COOK, L.T., BILGEN, M., CHATLJRVEDI, P., AND ZHU, Y. (1999). 

Maximum-likelihood approach to strain imaging using ultrasound. J. Acoust. Soc. 

Am. 2000.107(3), 1421-34, 

JACKSON, V.P. (1 990). The role of US in breast imaging. Radiology, 177,3053 1 1. 

KALLEL, F., BERTRAND, M., AND OPHIR, J. (1996). Fundamental limitations on the 

contrast-transfer efficiency in elastography : an analytic study. Ultrasound in 

Med. & Biol., 22(4), 463-470. 

KALLEL, F., BERTRAND, M., OPHiR, J., AND C~SPEDES, 1. (1996). Advances in 

tissue elasticity reconstruction using linear perturbation method. Accoustical 

hagin& 22 267-277. 
-9 

KALLEL, F. (1995). Propriétés élastiques des tissus mous à partir de l'analyse des 

changements spatio-temporels dans les signaux ultrasonores. Thèse de doctorat, 

h o l e  Polytechnique de Montréal, Canada 

KONOFAGOU, E., DUTTA, P., OPHIR, J., AND CESPEDES, 1. (1996). Reduction of 

stress nonuniformities by apodisation of compressot displacement in 

elastography. Ultrasound in Med. & Biol., 22(9), 1229-1236. 



KROUSKOUP, T.A., DOUGHERTY D.R., AND LEVINSON, F.S. (1987). A pulsed 

doppler ultrasonic system for making non-invasive measurements of the 

mechanical properties of sof't tissue. J. Rehabil. Res. Dev., - 24, 1-8. 

LAMARQUE, J.L. ET BOYER, L. (1991). Mammographie: techniques, sémiologie, 

dépistage. Édition Pradel. 

LE MEHAUTE, B. (1976). An introduction to hydrodynamics & water waves. Springer- 

Verlag, New York Inc., 18-20. 

MAURICE, R.L. (1998). Étude de la dynamique de la granularité échographique en 

relation avec la dynamique des tissus biologiques. Thèse de doctorat, ~ c o l e  

Polytechnique de Montréal, Canada. 

MAURICE, R.L., AND BERTAND, M. (1999). Lagrangian speckle mode1 and tissue 

motion estimation - Theory. IEEE Transactions on Medical Irnaginq, 18(7), 593- 

603. 

MCDICKEN, W.N. (1981). Diagnostic ultrasonics : principle and use of instruments. 

2d edition, John Wiley & Sons. 

MEUNIER, J. (1989). Analyse dynamique des textures d'échocardiopsaphies 

bidimensionnelles du myocarde. Thèse de doctorat, École Polyîhechnique de 

Montréal, Canada. 

OOSTERVELD, B.J., THIJSSEN, JM., AND VERHOEF, W.A. (1985). Texture of B- 

mode echograms : 3-D simulation and experiments of the effects of difbction 

and scatterer density. Ultrasonic imaging, 7,142-1 60. 



OPHIR, J ,  C~SPEDES, I., YAZDI, Y., AND LI, X. (1991). Elastography : aquantitative 

method for imaging the elasticity of biological tissues. ültrasonic Imapjng 3 -  13, 

11 1-134. 

PARKER, K.J., HUANG, S.R., MUSLiN, R.A., AND LERNER, R.M. (1990). Tissue 

response to mechanical vibrations for 'sonoelasticity irnaging'. Ultrasound in 

Md. and Biol., - 16,241-246. 

PETERS, ME., VOEGELI, D.R., AND SCANLAN, K.A. (1989). Breast imaging. 

Churchill Livingstone. 

POISSON, R. (1997). Le cancer du sein sans mutilation. Méridien, Montréal. 

P O N N E K M ,  H., OPHIR, J., AND CÉSPEDES, 1. (1992). Axial stress distributions 

between coaxial cornpressors in elastography : an analytical model. Ulûasound in 

Med. & Biol., 18(8), 667-673. 

PONNEKANTI, H., OPHiR, J., HUANG, Y., AND CÉSPEDES, 1. (1995). Fundamental 

mechanical limitations on the visuaiization of elasticity contrast in elastogxaphy. 

Ultrasound in Med. & Biol., 21(4], 1-1 1. 

lWkMWRTHY, B.S., AND TKAHEY, G.E. (1991). Potential and limitations of angle- 

independent flow detection algorithms using radio-frequencey and detected echo 

signals. UItrasonic Imag-hg, 13,252-268. 

ROMUN, RL., THIJSSEN, LM., AND VAN BEUNiNGEN, G.W. (1989). Estimation of 

scatters size h m  backscattered ultrasound: a simulation study. - EEE 

Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control, 3 6 0 ,  593- 

606. 



SAADA, A.S. (1989). EIasticity : theory and application. Krieger. 

SARVAZYAN, A.P. AND SKOVORODA, A.R (1991). Tissue characterization in 

medical imaging in terni of viscoelasîic pmperîies. Abstract of 6' World 

Congres in Ultrasound, Copenhagen. 

SHUNG, K K  AM) THEME, GA. (1993). Ultrasonic scattering in biological tissues, 

CRC Press, Ann Arbor. 

SKOVORODA, A.R., EMILIANOV, S.Y., AND O'DONNELL, M. (1995). Tissue 

elasticity reconstruction based on ultrasonic displacement and strain images. EEE 

Transactions on Ultrasonics, Ferroekctrics, and Frequency Control, 42(4), 747- 

764. 

SOUALMI, L. (1998). Caractérisation des propriétés élastiques de la paroi artérielle par 

ultrasonographie endovasculaire. Thèse de doctorat, École Polytechnique de 

Montréal, Canada. 

STAVROS, T.A., THICKMAN, D., CYNTHTA L.R., DENNIS, M.A., STEVE, H.P., 

AND GALE A.S. (1995). Solid Breast Nodules: Use of sonography to 

distinguish between benign and malignant lesions. Radiology, 196 (11, 123 - 134. 

TRAHEY, GE., ALLISON, J.W., AND VON ROMM, O.T. (1987). Angle independent 

uitrrtsonic detection of bIood flow. IEEE Trans. Biomed. Enp;., 34(12), 965-967. 

VARGHESE, T., BILGEN, M., AND OPHIR, J. (1998). Multiresolution imaging in 

elastography. IEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelecûics, and Frequency 



VARGHESE, T. AND OPHIR, J. (1997). Enhancement of echo-signal correlation in 

elastopphy using temporai stretching. IEEE Transactions on Ultrasonics, 

Ferroelectrics, and Frequency Control, 44(1), 173- 180. 

VARGHESE, T., OPHIR, J,, AND CÉSPEDES, 1. (1996). Noise reduction in 

elastograms iising temporal stretching with multicompression averaging. 

Uhmound in Med. & Biol., 22(8), 1043-1052. 

WALZ, M., TEUBNER, J., AND GEORGI, M. (1994). Elasticity of benign and 

malignant breast lesions. Madjar H., Teubner J, Hackeltkr B-S. Breast Uitrasound 

Update. Basel, Karger, 9 1-98. 

ZHU, Y., CHATURVEDI, P., AND DJSANA, M.F. (1999). Strain imaging with a 

defonnable mesh. Ultrason Imaging, 21(2), 127-46. 




