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INTRODUCTION 

 

La possibilité d’étudier les paramètres de la microcirculation tissulaire grâce à l’injection 

d’agents de contraste a été démontrée dès les années 1980. A l’époque, les acquisitions étaient 

longues, et restreintes à une seule coupe. Plus tard, c’est par le biais des développements en 

IRM que l’étude de la perfusion tissulaire a à nouveau fait l’objet d’études en imagerie 

médicale. Il est devenu possible actuellement de coupler l’imagerie fonctionnelle de la 

microcirculation à l’imagerie morphologique et ce, aussi bien en scanner, en IRM qu’en 

échographie. La technique la plus couramment utilisée en imagerie pour étudier la 

microcirculation est appelée communément Dynamic Contrast Enhanced Imaging (DCE-

Imaging). Elle peut être réalisée avec chaque modalité d’imagerie en coupes. Le principe de 

l’imagerie de la microcirculation par injection dynamique d’agents de contraste consiste à 

acquérir une série temporelle d’images sur une zone donnée lors du passage d’un agent de 

contraste. L’objectif de cette imagerie fonctionnelle de perfusion est d’analyser les 

caractéristiques fonctionnelles propres à chaque réseau capillaire. Les buts cliniques d’une 

telle imagerie sont d’améliorer la sensibilité de détection des lésions peu visibles ou non 

visibles en imagerie morphologique classique, de caractériser des lésions et surtout 

actuellement d’évaluer et de monitorer les traitements (vasodilatateurs, fibrinolytiques, 

antimitotiques, antiangiogéniques, radiofréquence, alcoolisation). Les deux grands domaines 

de développement de l’imagerie fonctionnelle de perfusion sont la pathologie ischémique 

d’origine vasculaire (détection et quantification des accidents vasculaires cérébraux et de 
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l’ischémie myocardique) et la pathologie tumorale. L’imagerie fonctionnelle ultrasonore s’est 

développée avec l’arrivée des produits de contraste ultrasonores injectables par voie veineuse 

périphérique qui permettent d’augmenter l’intensité du signal échographique du sang 

circulant. Ces agents sont constitués de microbulles gazeuses et ont une distribution 

exclusivement intravasculaire, ce qui présente l’avantage de s’affranchir des phénomènes de 

fuite capillaire, mais ne permet pas d’appréhender et d’analyser la perméabilité capillaire. 

L’autre originalité de l’échographie de contraste par rapport aux autres techniques d’imagerie 

est l’effet destructeur des ultrasons sur les microbulles. Cet effet est mis à profit pour 

développer des méthodes spécifiques d’imagerie ultrasonore qui, en théorie, permettent de 

déterminer des constantes décrivant les échanges de sang dans un volume en étudiant le 

remplacement des microbulles détruites.  

L’effet des agents de contraste ultrasonores sur l’image est complexe, résultant d’interactions 

entre l’augmentation de l’énergie rétrodiffusée, l’atténuation du faisceau ultrasonore, la 

destruction et l’oscillation des microbulles soumises à l’onde de pression ultrasonore. De 

nombreux progrès ont été accomplis dans la connaissance de ces phénomènes, permettant à 

l’échographie de contraste de trouver une place prépondérante parmi les investigations 

d’imagerie. En Europe, l’exploration de la pathologie abdominale, notamment hépatique et 

rénale, représente un des champs d’applications cliniques majeurs de l’échographie de 

contraste. L’analyse du rehaussement tissulaire peut se faire de façon qualitative ou 

quantitative. En ce qui concerne l’aspect qualitatif de cette imagerie fonctionnelle, ses 

performances comparées et sa place par rapport aux autres méthodes d’imagerie en coupes 

pour l’évaluation de la perfusion tissulaire, et donc la détection et la caractérisation de 

pathologies viscérales abdominales ne sont pas encore toujours bien définies.  

L’analyse quantitative des courbes du rehaussement tissulaire est réalisée sur des régions 

d’intérêt (ROIs) ou pixel par pixel, et donne accès aux paramètres fonctionnels de 
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microcirculation. Si l’étude de la variation d’intensité due à la présence de l’agent de contraste 

fournit des informations précises, la mesure fiable de paramètres de la microcirculation 

nécessite encore le développement de techniques et de modèles cinétiques propres à 

l’échographie de contraste. La quantification absolue et reproductible de la perfusion avec 

cette technique dépend en effet de nombreux facteurs, dont la variabilité de la concentration 

de l’agent de contraste. Le nombre exact de microbulles injectées n’est pas connu avec 

certitude. En effet, la concentration en microbulles est variable non seulement après 

reconstitution de l’agent de contraste, mais également en fonction des acquisitions 

échographiques car les ultrasons ont un effet destructeur sur les microbulles, même à très 

faible index mécanique, qui ne peut être négligé. Par ailleurs, la relation entre l’intensité du 

signal et la concentration des microbulles est complexe, fonction de facteurs tels que le gain, 

la puissance acoustique, la zone focale, l’homogénéité de l’énergie acoustique dans le plan de 

l’étude et de la séquence d’imagerie utilisée.  

Dans ce contexte, les objectifs de cette thèse ont été, (1) d’étudier la reproductibilité de la 

quantification de la perfusion tissulaire en échographie de contraste et de proposer une 

méthode permettant de diminuer la variabilité des mesures liée à la concentration de l’agent 

de contraste, ceci grâce à un modèle expérimental porcin, (2) d’évaluer les performances de 

l’échographie de contraste en tant qu’outil de détection et de caractérisation de la 

microvascularisation en pratique clinique, dans les domaines de la cancérologie hépatique et 

rénale.  

Dans la partie bibliographique, nous examinerons les caractéristiques physiques des ondes 

ultrasonores et des agents de contraste ultrasonores, utiles à la compréhension des interactions 

entre les ondes ultrasonores, les tissus et les agents de contraste. Nous décrirons le 

fonctionnement d’une sonde échographique ainsi que la construction de l’image 
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échographique. Les différents modes d’imagerie seront présentés, en particulier ceux qui sont 

spécifiques aux agents de contraste.  

En pratique clinique, à la lumière des connaissances sur la microcirculation et la perfusion 

tissulaire, acquises en particulier par modélisations animales, nous examinerons la place de 

l’échographie de contraste par rapport aux autres modalités d’imagerie dynamique de la 

microcirculation. Nous examinerons à partir des données de la littérature, dont nos travaux 

publiés, la place comparée de l’échographie de contraste en pathologie abdominale par 

rapport aux autres méthodes d’imagerie radiologiques, que ce soit pour la détection et la 

caractérisation lésionnelle basées sur la perfusion tissulaire, que pour l’évaluation de la 

réponse thérapeutique.  

Dans la partie expérimentale, nous présenterons notre travail effectué sur un modèle porcin 

de perfusion. Le but de ce travail était d’étudier la reproductibilité des mesures de débit 

estimé en échographie de contraste, avec le modèle monoexponentiel croissant proposé dans 

la littérature; puis d’évaluer l’intérêt de la prise en compte de l’intensité du signal au niveau 

d’une entrée artérielle pour s’affranchir de la variabilité de la concentration de l’agent de 

contraste.  

Dans la partie clinique, nous nous intéresserons à l’aspect qualitatif de l’imagerie 

fonctionnelle de perfusion en échographie de contraste, ceci en pathologie abdominale. Les 

buts cliniques de l’imagerie fonctionnelle sont d’améliorer la sensibilité de détection des 

lésions peu visibles ou non visibles en imagerie morphologique classique, de caractériser des 

lésions et d’évaluer et de suivre les traitements. Nous présentons donc deux études 

prospectives ayant pour but d’évaluer l’échographie de contraste en tant qu’outil d’analyse 

qualitative de la perfusion tissulaire abdominale dans la sphère abdominale, pratiquées en 

fonction des possibilités offertes par le recrutement clinique à disposition. La première étude 
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vise à évaluer si l’échographie de contraste permet d’améliorer la sensibilité de détection des 

métastases hépatiques de tumeurs carcinoïdes. 

L’imagerie ultrasonore de contraste présente de nombreux avantages par rapport aux autres 

méthodes d’imagerie en coupes, à savoir, faible coût, innocuité, excellente résolution 

temporelle et spatiale, et absence de toxicité rénale. Ce dernier avantage est important en 

matière d’imagerie néphro-urologique, dans des populations de patients où la fonction rénale 

est susceptible d’être atteinte. Cet atout est particulièrement important chez les patients dont 

la tumeur rénale va être traitée par radiofréquence. En effet, il a été montré qu’il existe une 

dégradation temporaire de la fonction rénale après traitement par radiofréquence. De plus, 

cette technique d’imagerie interventionnelle s’adresse à une population particulière de 

patients, dont ceux qui ont une insuffisance rénale sévère. La deuxième étude analyse donc les 

performances diagnostiques de l’échographie de contraste par rapport à celles du scanner 

multibarettes et de l’IRM dans le suivi précoce des tumeurs rénales traitées par radiofréquence 

percutanée, à la recherche d’un reliquat tumoral.  

L’analyse des limites rencontrées lors du travail expérimental et des études d’application 

clinique, l’amélioration des logiciels dédiés à l’étude des séquences d’imagerie fonctionnelle 

de perfusion par échographie de contraste, l’accumulation grâce aux études cliniques 

effectuées du matériel nécessaire, nous ont permis de mettre au point une méthodologie pour 

une quatrième étude, portant sur l’analyse qualitative et quantitative des tumeurs rénales. 

Nous discuterons les études réalisées et détaillerons le protocole de cette dernière étude en 

cours dans le chapitre discussion générale. Enfin, les perspectives de travaux de recherche 

qui se dégagent au terme de cette thèse seront présentées dans le chapitre conclusion et 

perspectives. 
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CHAPITRE I 

Imagerie ultrasonore de contraste 

  

 

L’imagerie ultrasonore de contraste est fondée sur la propagation d’ondes ultrasonores dans le 

corps et sur leur interaction avec les différents tissus traversés. Le développement et 

l’utilisation des agents de contraste ultrasonores ont permis une évolution considérable de 

l’examen échographique, permettant une meilleure visualisation des structures et offrant la 

possibilité d’observer en temps réel les cinétiques de prise de contraste de lésions variées. 

Dans ce chapitre, nous examinons les caractéristiques physiques des ondes ultrasonores et des 

agents de contraste ultrasonores, utiles à la compréhension des interactions entre les ondes 

ultrasonores, les tissus et les agents de contraste. Nous décrivons le fonctionnement d’une 

sonde échographique ainsi que la construction de l’image échographique. 

 

1.1 Bases physiques 

 

1.1.1 L’onde ultrasonore 

Dans ce paragraphe, nous nous plaçons directement dans le contexte suivant : les ondes 

ultrasonores se propagent dans des tissus mous et leur célérité est supposée constante. Ainsi, 

les ondes décrites sont des ondes longitudinales, ce qui signifie que le mouvement des 

particules élémentaires du milieu a lieu le long de leur direction de propagation, celle-ci étant 

unidirectionnelle. 



 - 8 - 

8 
 

1.1.1.1 Nature de l’onde ultrasonore 

L’onde ultrasonore est une onde acoustique dont la fréquence f est comprise entre 20 kilohertz 

(kHz) et plusieurs centaines de mégahertz (MHz). Comme toute onde acoustique, elle 

correspond à des variations locales de pression sans transport de matière. Sa vitesse de 

propagation (ou célérité) c dans un milieu matériel homogène ne dépend que des propriétés 

mécaniques du milieu traversé : 

 

où ρ (kg.m-2) correspond à la masse volumique du milieu et E (N.m-2) au module de Young 

ou module d’élasticité du milieu. 

La fréquence et la célérité de l’onde ultrasonore permettent de définir sa pulsation ω (rad.s-1), 

sa longueur d’onde λ (m) et son vecteur d’onde k: 

 

Le déplacement de l’onde étant unidirectionnelle, le vecteur d’onde est appelé nombre d’onde 

: c’est le nombre d’oscillations que l’on dénombre sur 2 π unités de longueur. Le long de la 

direction de propagation, la variation locale de la pression en fonction du temps et de l’espace 

s’exprime au travers de la pression acoustique p (z, t), exprimée en pascals (Pa): 

 

 

Dans l’argument du sinus, ω t représente la vibration temporelle des particules élémentaires 

de part et d’autre de leur position d’équilibre et le terme kx représente la propagation des 
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vibrations dans l’espace. Il est également possible d’exprimer la vitesse u (x, t) des particules 

le long de la direction de propagation en fonction du temps et de l’espace : 

 

 

 

1.1.1.2 Energie d’une onde ultrasonore 

Au cours de son déplacement, une onde ultrasonore transporte de l’énergie. L’énergie par 

unité de volume contenue dans une onde, se propageant à la vitesse c, a pour expression : 

 

C’est la densité volumique d’énergie. Il est alors possible d’exprimer la quantité totale 

d’énergie traversant une unité de surface par unité de temps, appelée puissance surfacique ou 

intensité acoustique S : 

 

L’intensité acoustique s’exprime en W.m−2. Cependant, les watts par mètre carré ne sont pas 

adaptés aux valeurs courantes en imagerie ultrasonore et obligent à manipuler des facteurs 

puissance trop importants. Ainsi, l’unité communément admise pour l’expression de 

l’intensité ultrasonore est le décibel, qui est une unité relative. Il s’agit d’exprimer la 

différence d’intensité d’une onde ultrasonore d’intensité absolue S par rapport à une valeur 

d’intensité de référence Sref selon la formule : 

 

L’intensité acoustique de référence est  
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1.1.2 Agents de contraste ultrasonores 

 

1.1.2.1 Description et caractéristiques 

Gramiak et Shah ont été les premiers à décrire un rehaussement du signal échographique de 

contraste suite à l’injection de microbulles (Gramiak and Shah, 1968). Ils ont mis en évidence 

un rehaussement du signal dans la lumière aortique et dans les cavités cardiaques en mode 

Temps Mouvement après injection d’une solution saline, préalablement agitée, dans l’aorte 

ascendante. L’effet observé a, par la suite, été attribué à la formation de microbulles d’air 

durant l’acquisition échocardiographique, la création de ces bulles d’air étant liée aux 

brusques modifications de pression après l’injection rapide de la solution intraveineuse. Les 

premiers agents de contraste fondés sur ces observations ont été le vert d’indocyanine, le 

sérum physiologique, le sérum physiologique avec du dextrose à 5% et le sérum alcalin avec 

du dextrose à 5%. Ils ont été utilisés dans les années 1970 en échocardiographie pour la 

détection des shunts intracardiaques, de pathologies cardiaques congénitales et l’examen des 

valves tricuspide et pulmonaire (Nanda, 1975 a, b ; Gramiak, 1972). Cependant, ces agents de 

contraste composés de microbulles nues n’étaient pas satisfaisants en raison de l’instabilité 

des microbulles et de leur taille incontrôlable et inadaptée, les empêchant de passer à travers 

les capillaires pulmonaires (Bouakaz, 1998). L’intérêt de ces agents se limite donc à 

l’échocardiographie. Un agent de contraste idéal doit être dépourvu de toxicité, stérile, sans 

effet secondaire et totalement éliminable. Il doit pouvoir être administré par voie 

intraveineuse, en bolus ou en perfusion continue. Les microbulles gazeuses qui le composent 

doivent être suffisamment petites pour pouvoir passer à travers les capillaires et être stables 

durant le passage cardiaque et le passage pulmonaire. Elles doivent également avoir une durée 

de vie compatible avec la durée d’un examen échographique et de celle de l’acquisition des 
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images. Afin de se comporter comme un traceur, elles doivent enfin rester dans le 

compartiment sanguin et montrer les mêmes dynamiques de flux que le sang. 

De nombreuses études ont été menées dans le but de produire des agents de contraste 

remplissant au mieux ces conditions (Butler, 1986 ; Feinstein, 1984 ; Carroll, 1980). Le but 

initial était de stabiliser la microbulle d’air, très diffusible, pour augmenter sa durée de vie. 

Ces développements ont abouti à la commercialisation de la première génération d’agents de 

contraste, la société Schering AG étant la première à mettre sur le marché un agent de 

contraste ultrasonore : l’Echovist®, faiblement stabilisé et de durée de vie trop faible (< 1mn). 

Les microbulles d’Echovist® étant trop grosses pour passer les capillaires des poumons, cet 

agent n’a été approuvé que pour l’imagerie du cœur droit. Il est d’ailleurs toujours disponible 

sur le marché et est encore utilisé par les cardiologues. Le premier agent de contraste capable 

de résister au passage dans les capillaires pulmonaires est l’Albunex®. Le premier agent de 

contraste à fournir un rehaussement vasculaire cliniquement utile pour une utilisation 

radiologique est le Levovist®, dont la durée de vie est un peu plus longue (< 5 min). Le 

Levovist® (SHU 563 A, Schering AG) est composé de microbulles d’air, de diamètre 2-4 µm, 

stabilisées par une matrice de galactose à 99.9 % et d’acide palmitique à 0.01 % qui diminue 

les tensions de surface entre la microbulle et le plasma. Ce produit de contraste a la propriété 

de stagner dans les sinusoïdes hépatique en raison de forces d’interaction faibles entre l’acide 

palmitique et la paroi du sinusoïde hépatique. Il est phagocyté par le système réticulo-

endothélial à 47 %, ce qui lui confère une efficacité particulière pour la détection du 

carcinome hépatocellulaire (Yanagisawa, 2007).  

A partir de 1993, l’air qui constituait les microbulles est remplacé par des gaz de la famille 

des perfluorocarbones. Ces gaz possèdent un poids moléculaire plus important, permettant 

d’accroître la durée de vie des microbulles (Fig. 1.1 a). Pour la majorité des agents de 

contraste ultrasonores de seconde et de troisième générations, les microbulles gazeuses sont 
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encapsulées et immergées dans une solution liquide. La paroi des microbulles, qui les protège 

et les stabilise, est composée de particules biocompatibles (protéines, lipides ou polymères). 

La seconde génération issue d’Albunex® est Optison®. Il a été approuvé aux Etats-Unis par 

l’organisme d’habilitation américain Food and Drug Administration (FDA) pour une 

utilisation commerciale en 1997. Deux autres agents sont actuellement approuvés aux Etats-

Unis, Definity® et Imagent®. Ces deux agents de contraste sont essentiellement indiqués chez 

les patients chez qui les échocardiographies sont de mauvaise qualité (opacification du 

ventricule gauche, amélioration de la détection des parois endocardiques). Definity® est 

disponible en Europe pour des applications cardiologiques sous le nom de Luminity®.  

Enfin, les agents de contraste de troisième génération sont actuellement en phase 

expérimentale et se caractérisent par une importante rémanence en raison d’une stabilité 

fortement renforcée par leur structure encapsulée. Leur pouvoir de rétrodiffusion acoustique 

est particulièrement élevé, plus que celui des agents de deuxième génération. Le tableau 1.1 b 

résume les principaux agents commercialisés ou en cours d’évaluation. 

 

 

 

 
Fig. 1.1 a: Evolution au cours du temps du diamètre d’une microbulle nue (non encapsulée) de 

diamètre initial égal à 3 µm : (pointillés) microbulle de SonoVueTM, (continue) microbulle 
d’air (Bouakaz and de Jong, 2007). 
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Fabricant Nom Gaz Paroi Diamètre 

moyen  

Situation 

Acusphère ImagifyTM Decafluorobutane Polymère 2 (µm) Phase clin. 

Alliance/IMCOR Imagent® Perfluorohexane Lipide 5 (µm) Autorisé en 

2002 

Bracco SonovueTM Hexafluorure de 

souffre 

Phospholipide 2.5 (µm) Disponible 

dans l’UE 

Bracco BR10® Perfluorocarbone Phospholipide 3 (µm) Phase clin. 

Byk-Gulden BY963® Air Lipide 3.9 (µm) Recherche 

Dupont/BMS Definity® Octafluoropropane Liposome 1.1-3.3 Disponible  

Mallinckrodt Albunex® Air Albumine 3-5 (µm) Arrêté 

Mallinckrodt Optison® Octafluoropropane Albumine 3.6-5.4 Disponible 

Nycomed Sonazoid® Perfluorocarbone Lipide 3 (µm) Autorisé au 

Japon 

Point Biomedical BisphereTM Air Polymère/Albu 4 (µm) Phase clin. 

Porter PESDA Perfluorocarbone Albumine 7 (µm) Recherche 

Schering Echovist® Air Sans 3.5 (µm) Disponible 

Schering Levovist® Air Acide gras 2-4 (µm) Disponible 

Schering Sonavist® Air Polymère  Phase clin. 

Sonus Echogen® Dodecafluoropentan Surfactant 2-3 (µm) Retiré  

 

Fig. 1.1 b : Principaux agents de contraste commercialisés ou en cours d’évaluation 
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L’agent de contraste utilisé au cours de cette thèse est le SonoVueTM, agent de seconde 

génération fabriqué par la société Bracco SpA (Milan, Italie), il est composé d’hexafluorure 

de soufre (SF6) encapsulé dans une mono paroi de phospholipides très élastique (Fig. 1.2 a). 

Stabilisé par des phospholipides et l’acide palmitique, il est très peu phagocyté par le système 

réticulo-endothélial. Le diamètre des microbulles de SonoVueTM s’étend de 1 à 12 µm avec un 

diamètre moyen de 2,5 µm, 90% des microbulles ont un diamètre inférieur à 8 µm (Fig.1.3). 

A titre de comparaison, les globules rouges ont un diamètre de 6-8 µm (Fig. 1.2 b). Le 

SonoVueTM se présente sous forme d’un lyophilisat que l’on reconstitue par injection d’une 

solution saline. Après reconstitution, la concentration est comprise entre 1×108 et 5×108 

microbulles/ml, avec une valeur moyenne de 2×108 microbulles/ml (Schneider, 1995). 

L’agent reconstitué reste stable quelques heures. Le SonoVueTM ne possède aucune spécificité 

d’organe.  

 

 

 

Fig. 1.2: (a) Schéma de microbulles de SonoVueTM (Greis, 2004). (b) Observation au 
microscope optique de microbulles de SonoVueTM (flèches blanches) et de globules rouges 

(flèches noires) (Quaia, 2007). 
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Fig. 1.3: Distribution en taille standard d’une suspension de microbulles de SonoVueTM 
(Gorce et al., 2000). 

 

 

1.1.2.2 Dynamique d’une microbulle insonifiée 

Sous l’action d’une onde ultrasonore, les microbulles composant les agents de contraste 

ultrasonores entrent en oscillation. Ainsi, leur taille évolue au cours du temps, diminuant 

pendant la phase de compression de l’onde ultrasonore (pression positive) et augmentant 

pendant la phase de décompression de l’onde (pression négative). Par ces vibrations, les 

microbulles deviennent elles-même une source d’ultrasons. 

 

1.1.2.2.1 Fréquence de résonance 

L’amplitude des vibrations est fortement dépendante de la fréquence de l’onde ultrasonore 

incidente. En effet, comme pour tout système oscillant, la microbulle possède une fréquence 

propre appelée fréquence de résonance. La fréquence de résonance d’une microbulle est 

inversement proportionnelle au carré de son diamètre et dépend également des propriétés 

viscoélastiques et de compression de la paroi ainsi que du gaz utilisés (de Jong, 1992). Les 

oscillations de la microbulle sont maximales lorsque la fréquence de l’onde incidente est égale 

à sa fréquence de résonance. Compte-tenu de la distribution en taille des microbulles des 
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agents de contraste actuels, leurs fréquences de résonance couvrent la plage complète des 

fréquences utilisées en pratique clinique (1-10 MHz) (Fig. 1.4). 

 

 

 

 

 

Fig. 1.4: Les fréquences de résonance des microbulles de SonoVueTM couvrent toute la 
gamme des fréquences utilisées en pratique clinique. Par exemple, une microbulle de diamètre 

égal à 2,5 µm a une fréquence de résonance de 4 MHz (Greis, 2004). 
 
 

Ce phénomène de résonance est à l’origine d’un rehaussement significatif de l’amplitude du 

signal réfléchi. Minnaert (Minnaert, 1933) fut le premier à proposer une expression de la 

fréquence de résonance d’une microbulle. Cette expression décrit les oscillations de la 

microbulle à l’aide d’un modèle d’oscillateur harmonique simple sous hypothèse de 

conditions adiabatiques 

 

 

R0 correspond au rayon de la microbulle sans excitation, γ est le rapport des chaleurs 

spécifiques du gaz et du liquide environnant et P0 et ρ correspondent à la pression et à la 
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masse volumique du milieu environnant. En pratique, ce modèle n’est valable que pour des 

microbulles de grande taille (> 10 µm). Pour de petites microbulles, l’oscillation devient 

isotherme. De plus, la tension de surface devient significative, nécessitant l’introduction de 

thermes supplémentaires. Medwin a ainsi décrit la fréquence de résonance isotherme d’une 

microbulle par l’expression (Medwin, 1977): 

 

 

 

β et b étant des termes correctifs intégrant les effets de tension de surface σ, d’amortissement 

(thermique, visqueux et dû au rayonnement) δ et de viscosité dynamique du liquide µ. 

 

1.1.2.2.2 Modélisation 

La modélisation du comportement oscillatoire des microbulles dans un champ ultrasonore a 

fait l’objet de nombreuses recherches. Pour une microbulle entourée d’un milieu liquide 

supposé infini et incompressible, sa dynamique est décrite par l’équation de Rayleigh-Plesset-

Noltingk-Neppiras et Poritsky, connue sous le nom de RPNNP : 

 

 

 

Où R est le rayon instantané de la microbulle, pv et p0 sont respectivement la pression de 

vapeur et la pression atmosphérique. Pi(t) correspond à la variation de la pression acoustique 

au cours du temps. Enfin, Г correspond au coefficient polytropique. La résolution de cette 

équation permet d’obtenir le rayon instantané de la microbulle ainsi que la vitesse et 

l’accélération de sa paroi. A partir de l’équation RPNNP, de nouveaux termes ont été 
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incorporés afin de modéliser la dynamique d’une microbulle encapsulée. De Jong et al. ont 

intégré les effets de la paroi de la microbulle et proposent l’expression suivante (de Jong, 

1994) :  

 

 

 

où pp est une pression supplémentaire traduisant les effets de l’élasticité de la paroi et 

s’exprime : 

 

 

 

où SP représente l’élasticité de la paroi. 

Ces modèles permettent d’obtenir l’évolution du rayon d’une microbulle au cours du temps. 

Un exemple obtenu avec et sans prise en compte de la paroi est présenté dans la figure 1.5. 

Selon les caractéristiques de l’onde ultrasonore incidente, l’oscillation d’une microbulle peut 

être symétrique ou asymétrique. Selon le type d’oscillation, la réponse acoustique de la 

microbulle est différente. 
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Fig. 1.5: Evolution du rayon d’une microbulle encapsulée et d’une microbulle nue de 1 µm de 
diamètre sous l’action d’une onde acoustique de 4 MHz. L’épaisseur de la paroi est de 15 nm 

(Bouakaz, 2007b). 
 

1.1.2.3 Administration des agents de contraste ultrasonores 

Les agents de contraste ultrasonores peuvent être injectés par voie intraveineuse en bolus ou 

par infusion continue à l’aide d’une pompe mécanique. Ils sont strictement intravasculaires. 

Lors d’une injection en bolus, l’intensité ultrasonore augmente très fortement pendant 

quelques dizaines de secondes jusqu’à atteindre un maximum. Lorsque l’intensité est proche 

de ce maximum, des artéfacts de type ”volume partiel” (blooming artefacts) peuvent 

apparaître (Forsberg et al., 1994) (Fig. 1.6) : les vaisseaux détectés ont une taille 

anormalement élevée et des microbulles semblent être détectées à l’extérieur de la lumière des 

vaisseaux. Ces artéfacts sont dus à l’augmentation importante du signal ultrasonore diffusé en 

présence de l’agent de contraste (voir paragraphe 1.1.3.4). Au cours de la phase de 

décroissance du signal ultrasonore apparaît une plage temporelle au cours de laquelle 

l’intensité ultrasonore affichée est utile au diagnostic (diagnostic window). De nombreuses 

études ont montré que l’infusion continue permet de limiter les artéfacts de blooming tout en 
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allongeant la fenêtre temporelle utile au diagnostic (Totaro, 2002 ; Holscher, 2001 ; Albrecht, 

1998 ; Okada, 2005) (Fig. 1.6). De plus, elle permet de s’affranchir de la variabilité liée à  

l’injection en bolus dans le cadre de l’estimation de paramètres de la perfusion. L’infusion 

continue présente tout de même certaines limites. Tout d’abord, des acquisitions de longue 

durée (plusieurs dizaines de secondes) sont nécessaires. De plus, l’estimation de la 

concentration et de la vitesse d’infusion optimales n’est pas toujours évidente. Enfin, le 

rehaussement est inférieur à celui obtenu avec un bolus, ce qui peut poser problème 

notamment pour des investigations cérébrales. 

 

 

 

Fig. 1.6: Comparaison des fenêtres temporelles utiles au diagnostic dans le cas d’une injection 
en bolus (en gris foncé) et d’une infusion continue (en gris clair). Les artéfacts de blooming 
apparaissent autour du maximum du bolus, i.e. pour de fortes valeurs de concentration de 

l’agent de contraste (Stolz and Kaps, 2005). 
 

 
Ainsi, en pratique clinique, l’injection de plusieurs quantités faibles d’agent de contraste en 

bolus est souvent pratiquée dans le but de réduire les artéfacts de blooming tout en préservant 

la fenêtre utile au diagnostic. Pour l’estimation de paramètres de la microcirculation, nous 

verrons plus loin que des modèles cinétiques ont été développés pour les deux types 

d’administration des agents de contraste ultrasonores. 
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1.1.3 Interaction des ondes ultrasonores avec le milieu traversé 

L’intensité de l’onde ultrasonore diminue au cours de sa propagation ; ce phénomène est 

appelé atténuation. Différents mécanismes sont à l’origine de l’atténuation des ultrasons, que 

ce soit au cours de la propagation dans un milieu homogène (phénomène d’absorption) ou à 

l’interface de deux milieux d’impédances acoustiques différentes. Après avoir rappelé la 

définition des notions d’impédance acoustique d’un milieu homogène et d’interface 

acoustique, nous détaillerons les différents phénomènes intervenant au cours de la 

propagation d’une onde ultrasonore dans le corps, à savoir les phénomènes de réflexion, de 

transmission, de diffusion et d’absorption. 

 

1.1.3.1 Impédance acoustique d’un milieu homogène 

Lorsqu’une onde ultrasonore se propage dans un milieu homogène, sa célérité dépend 

uniquement du milieu qui est caractérisé par son impédance acoustique Z : 

 

 

 

exprimée en kg.m−2.s−1. L’impédance acoustique d’un milieu est d’autant plus grande que la 

densité et le module d’élasticité du milieu sont importants. Elle est caractéristique des 

propriétés mécaniques de ce milieu et conditionne, avec la masse volumique, la célérité de 

l’onde ultrasonore, comme le montre l’équation sus-jacente. 

Les valeurs d’impédance acoustique de quelques tissus biologiques et de l’air ainsi que les 

célérités d’une onde ultrasonore dans ces milieux sont indiquées dans le tableau 1.2. 
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Milieu Célérité 

C (m.s-1) 

Impédance acoustique 

Z (106 kg.m-2.s-1) 

Coefficient de réflexion R 

(interface avec l’eau) 

Eau 1480 1.48 0 

Sang 1570 1.61 0.01 

Cerveau 1540 1.58 0.029 

Graisse 1450 1.38 0.042 

Foie 1550 1.65 0.054 

Muscle 1590 1.70 0.054 

Crâne 4000 7.80 0.614 

Os 3000-4000 5 0.30 

Air 330 0.0004 0.999 

 

Tab 1.2 : Paramètres acoustiques de différents tissus biologiques et de l’air 

 

 

1.1.3.2 Interface acoustique 

Nous avons vu que la propagation d’une onde ultrasonore dans un tissu ou d’une microbulle 

dépendait de leur impédance acoustique. A la frontière de deux milieux d’impédances 

acoustiques différentes Z1 et Z2, appelée interface acoustique, la propagation de l’onde va 

être modifiée. La notion d’interface acoustique, qui n’est pas forcément liée à la présence 

d’une interface physique (membrane, paroi, etc), est utilisée dans le corps humain aussi bien 

au niveau macroscopique qu’au niveau microscopique. Une interface acoustique est 

caractérisée par : 
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– la différence d’impédance entre les deux milieux (Z2 − Z1) ; on différencie ainsi les 

interfaces acoustiques entre deux tissus mous (myocarde-endocarde, foie-rein) des interfaces 

très marquées (air-tissus mous, os-tissus mous), 

– sa forme, plane ou incurvée, 

– son orientation par rapport au faisceau ultrasonore, 

– son caractère, lisse ou rugueux, 

– sa dimension par rapport à la longueur d’onde de l’onde ultrasonore. 

 

1.1.3.3 Réflexion, transmission 

L’arrivée d’une onde ultrasonore sous un angle d’incidence i au niveau d’une interface entre 

deux milieux d’impédances acoustiques Z1 et Z2 donne naissance à deux ondes, une réfléchie 

vers le premier milieu et l’autre transmise dans le deuxième milieu (Fig. 1.7). Ce phénomène, 

conditionné par une taille d’interface largement supérieure à la longueur d’onde de l’onde 

ultrasonore, est appelé réflexion spéculaire. En raison du diamètre des microbulles qui les 

composent, ce phénomène ne concerne pas les agents de contraste ultrasonores. L’onde 

ultrasonore réfléchie, dénommée écho ultrasonore, est obtenue sur les capsules d’organes, les 

fibres tendineuses ou musculaires, les kystes, les parois vasculaires, l’oeil, le diaphragme. 

L’onde ultrasonore transmise est déviée d’un angle qui dépend de la différence d’impédance 

acoustique entre les deux milieux. Elle est appelée onde diffractée, le phénomène de déviation 

de l’onde est appelé diffraction. Les directions de propagation des ondes réfléchies et 

diffractées sont définies par leurs angles avec la normale à l’interface, respectivement θr et θt 

(Fig. 1.7). Ces angles sont reliés à l’angle d’incidence i par les relations de Descartes : 

 

 

c1 et c2 étant les célérités respectives de l’onde ultrasonore dans les milieux 1 et 2. 
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Fig. 1.7 : Comportement d’une onde ultrasonore au niveau de l’interface séparant deux 
milieux 1 et 2 d’impédances acoustiques Z1 et Z2 (Goldstein, 1983). 

 

 

L’intensité de l’écho dépend fortement de l’interface. La partie R de l’énergie incidente qui 

est réfléchie est définie par la formule ci-dessous, l’autre partie étant diffractée : 

 

 

 

Les valeurs de R au niveau de l’interface entre différents tissus biologiques et l’eau sont 

indiquées dans le tableau 1.2. Le phénomène de diffraction a pour conséquence une 

impossibilité d’analyser les tissus en cas de différence significative des impédances 
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acoustiques. En effet, l’énergie réfléchie, maximale pour une incidence normale, décroît très 

rapidement dès que l’onde incidente devient oblique. Cependant, les impédances dans les 

tissus mous sont sensiblement constantes, rendant le phénomène de diffraction négligeable 

pour la grande majorité des applications échographiques cliniques. Globalement, le faisceau 

reste rectiligne. Sous cette hypothèse d’incidence orthogonale i = 0, l’équation précédente se 

simplifie et devient : 

 

La transmission se fait alors dans la même direction que celle du faisceau incident : 

θ t=θ i=0 et c2 =c1 

 

1.1.3.4 Diffusion 

Lorsqu’une onde ultrasonore interagit avec une structure de taille inférieure à sa longueur 

d’onde ou encore avec un élément irrégulier ou rugueux, la réflexion spéculaire n’a plus lieu. 

Le phénomène observé est la diffusion de l’onde. La structure rencontrée se comporte alors 

comme une source secondaire qui émet une petite fraction de l’énergie incidente dans toutes 

les directions de l’espace. Lorsque la longueur d’onde est très petite devant la taille a de 

l’obstacle, l’intensité Sd diffusée selon une direction est donnée par la loi de Rayleigh : 

 

 

 

F (θ) est une fonction de l’angle (θ) ainsi que des propriétés mécaniques du milieu et de 

l’obstacle (masses spécifiques, célérités de l’onde). S (xO) correspond à l’intensité incidente. 

La diffusion vers l’arrière (θ= 180°) s’appelle la rétrodiffusion. En pratique, elle permet de 

visualiser la structure interne des organes. En effet, en l’absence d’un agent de contraste, les 
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centres diffusants rencontrés dans le corps sont essentiellement les globules rouges, les 

microvaisseaux et les petits amas cellulaires qui forment la structure interne des tissus, ceux-

ci pouvant ainsi être assimilés à de multiples diffuseurs distribués aléatoirement. L’étude de 

l’interaction d’une onde ultrasonore avec des tissus mous ou avec un volume de microbulles 

revient à considérer l’interaction d’une onde ultrasonore avec un ensemble de diffuseurs. 

L’efficacité de l’interaction entre une onde ultrasonore de fréquence f et un élément diffusant 

de taille R s’exprime au travers de sa section efficace de diffusion σd qui correspond à la 

fraction moyenne de l’énergie incidente qui a été diffusée ; elle est égale au rapport de 

l’énergie diffusée sur l’intensité incidente :  

 

 
 
La section efficace de diffusion totale associée à un ensemble de centres diffusants correspond 

à la somme des sections efficaces de diffusion σ d (R, f) de chacun des centres diffusants et 

vaut Σ R n (R)  σ d (R, f), n (R) étant le nombre de centres diffusants de taille R par unité de 

volume. Le coefficient de rétrodiffusion η (f) correspond alors à la section efficace de 

diffusion différentielle par unité de volume (Campbell and Waag, 1984) 

 

 

 
 

Le coefficient de diffusion s’exprime en cm.sr- 1ou, pour un volume donné, en décibels. Sa 

variation en fonction de la fréquence de l’onde incidente est beaucoup plus importante dans le 

cas de microbulles que dans le cas de tissus mous. 
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1.1.3.4.1 Cas des tissus mous 

La section efficace de diffusion associée à un diffuseur tissulaire varie selon le tissu 

considéré. Il n’existe pas d’expression mathématique la caractérisant. Les multiples diffuseurs 

produisent un ensemble d’ondelettes ultrasonores interférant entre elles. Ces interférences 

sont à l’origine de fluctuations statistiques du signal échographique qui ne reflètent pas la 

réalité physique de la structure du tissu considéré. La texture d’un tissu à l’image n’est donc 

pas une représentation directe des microstructures mais un bruit acoustique (speckle). 

 

1.1.3.4.2 Cas des microbulles 

Sous l’action d’une onde ultrasonore, deux types de réponses acoustiques peuvent être définis 

pour une microbulle : la réponse acoustique linéaire et la réponse acoustique non linéaire. 

Nous avons vu que la réponse acoustique d’une microbulle dépendait de sa dynamique. Dans 

le cas d’oscillations symétriques de la microbulle, sa réponse acoustique est linéaire. Dans le 

cas contraire, sa réponse acoustique est non linéaire. 

 

Modèle linéaire 

La rétrodiffusion et plus généralement le phénomène de diffusion d’une onde ultrasonore par 

une microbulle repose sur plusieurs mécanismes, permettant de différencier deux types de 

rétrodiffusion : la rétrodiffusion passive et la rétrodiffusion active. 

Le mécanisme premier du rehaussement du signal ultrasonore dû aux microbulles est similaire 

à celui de tout autre écho : la variation d’impédance acoustique entre deux structures. 

L’impédance acoustique de l’air et des autres gaz qui composent les agents de contraste est 

très faible par rapport à celle du sang et des tissus mous. De ce fait, une large interface 

acoustique entre la microbulle et le milieu environnant (sang, paroi des vaisseaux) est créée, 

entraînant un rehaussement de la rétrodiffusion acoustique. 
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Cette rétrodiffusion de l’onde incidente est dite passive. La section efficace de diffusion σ d 

associée à une microbulle de rayon R peut s’exprimer comme suit (Bouakaz, 2007b) : 

 

 

 

κ étant le nombre d’ondes, et les compressibilités de la microbulle et du milieu environnant 

(exprimées en Pa−1) et ρ d et ρ les masses volumiques de la microbulle et du milieu 

(exprimées en kg.m−3). 

Les microbulles des agents de contraste ultrasonores présentent une section efficace de 

diffusion très élevée en comparaison des particules solides (facteur 109 par rapport à une 

particule de fer), justifiant leur intérêt pour l’imagerie. 

Deux autres mécanismes permettent d’augmenter la rétrodiffusion acoustique et de produire 

un rehaussement significatif : l’oscillation (voir le paragraphe 1.1.2.2) et la destruction des 

microbulles. Il s’agit de la rétrodiffusion active. 

Dans le cadre de la rétrodiffusion active, la section efficace de diffusion σ d (R, f) est 

également utilisée pour décrire l’efficacité de l’interaction des ondes ultrasonores avec une 

microbulle. Pour une microbulle d’air, elle s’exprime de la manière suivante (Wildt, 1946) : 

 

 

 

Modèle non linéaire 

Dans le cas d’oscillations non symétriques, la réponse acoustique de la microbulle devient 

non linéaire, i.e. les ondes ultrasonores diffusées ont un spectre fréquentiel contenant, en plus 
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de la composante fondamentale (incidente), des composantes harmoniques aux fréquences 

multiples et sous-multiples de la fréquence incidente. Pour chacune de ces composantes 

fréquentielles, la pression acoustique diffusée à la surface de la microbulle, Pd (ω) peut être 

définie après résolution de l’équation de RPNNP par (Coakley and Nyborg, 1978) : 

 

 

n étant l’ordre de la composante harmonique et ω la fréquence angulaire (ou pulsation). 

La section efficace de diffusion est ensuite définie par : 

 

 

 

1.1.3.5 Absorption 

La propagation d’une onde ultrasonore s’effectuant par une succession de variations locales 

de pression sans transport de matière, un transfert d’énergie est nécessaire. Ainsi, l’onde 

ultrasonore perd de l’énergie qui est absorbée par le milieu. Différents mécanismes sont à 

l’origine de cette perte énergétique, les plus importants étant ceux de conduction thermique et 

de viscosité. En effet, l’énergie mécanique de l’onde est essentiellement transformée en 

chaleur sous l’effet de forces visqueuses s’opposant au mouvement des particules du milieu. 

Cette perte est définie par la section efficace d’absorption σ a (R, f). La section efficace 

d’absorption totale, qui correspond au coefficient d’absorption linéaire µlin (f), est :  

 

 

Plutôt que le coefficient d’absorption linéaire µ lin (f), le coefficient d’absorption µ (f) est plus 

généralement utilisé : 
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Il s’exprime en dB.cm−1. 

 

1.1.3.5.1 Cas des tissus mous 

La diminution de l’intensité ultrasonore S(x, f) dans les tissus mous, supposés homogènes, due 

au phénomène d’absorption est une fonction croissante de la distance x parcourue par l’onde 

et est classiquement modélisée par une fonction exponentielle décroissante : 

 

 

S(x0) étant l’intensité initiale. Cependant, deux ondes ultrasonores différentes ne subiront pas 

forcément la même baisse d’intensité. En effet, l’absorption d’une onde ultrasonore ne dépend 

pas que de la distance parcourue dans le milieu, elle dépend également de la fréquence de 

l’onde considérée : 

 

 

Dans le corps humain, le paramètre β est compris entre 1 et 2 selon le tissu considéré. Il est 

égal à 2 pour l’eau et généralement égal à 1 pour les tissus mous. Dans la gamme des 

fréquences utilisées en pratique clinique, la relation entre le coefficient µ et la fréquence est 

ainsi supposée linéaire (β  = 1). Il apparaît donc que plus la fréquence des ultrasons est 

grande, plus le phénomène d’absorption est important et donc plus la profondeur 

d’exploration est faible. En pratique, le choix de la fréquence utilisée est donc en grande 

partie guidé par la profondeur de la zone que l’on souhaite explorer. 

 

1.1.3.5.2 Cas des microbulles 
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Dans le cas d’une microbulle, la section efficace d’absorption a pour expression (Coakley 

and Nyborg, 1978) : 

 

 

où δ est la constante d’amortissement et δ ray correspond à la perte d’énergie par rayonnement. 

 

1.1.3.6 Atténuation 

La section efficace d’extinction σ e (R, f) est égale à la somme de la section efficace de 

diffusion et de la section efficace d’absorption. Elle traduit la perte totale d’énergie du 

faisceau ultrasonore lors de sa propagation à travers un diffuseur.  

 

1.1.3.6.1 Cas des tissus 

Pour les tissus, nous avons vu qu’il n’existe pas d’expression explicite de la diffusion. Le 

phénomène d’absorption étant généralement prépondérant par rapport à la diffusion, 

l’atténuation est souvent modélisée, en pratique, de la même manière que l’absorption, à 

savoir par une fonction exponentielle décroissante :  

 

S (x,f)= S(x0) e
-a(f)x 

 

1.1.3.6.2 Cas des microbulles 

Pour une microbulle de rayon R, elle s’exprime : 
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Considérons la propagation du faisceau dans un ensemble de centres diffusants. La section 

efficace d’extinction totale, qui correspond au coefficient d’atténuation linéaire a(f), 

s’exprime (Morse and ingard, 1968) : 

 

 

L’unité du coefficient d’atténuation linéaire est le neper par centimètre (Np.cm−1). De même 

que pour l’absorption, on utilise plus généralement le coefficient d’atténuation α  (x, f) défini 

par : 

 

 

Le coefficient α  (x, f) exprime la perte d’intensité d’une onde ultrasonore, il s’exprime en 

dB.cm−1. Plus le coefficient α (x, f) est grand, plus l’atténuation du signal augmente et plus la 

pénétration des ultrasons est faible. 

 

1.2 Imagerie 

 

1.2.1 Sondes échographiques 

La sonde constitue un élément essentiel de la chaîne d’acquisition d’une image 

échographique. En effet, elle conditionne en grande partie la qualité de l’image. La sonde 

échographique a pour fonctions : 

– l’émission et la réception des ultrasons ; 

– la focalisation du faisceau ultrasonore ; 
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– le balayage de l’espace par le faisceau ultrasonore pour permettre l’exploration de la 

région anatomique souhaitée. 

 

1.2.1.1 Emission-réception des ondes ultrasonores 

Les sondes échographiques sont caractérisées par leur capacité à transformer une impulsion 

électrique en onde ultrasonore et, réciproquement. Cette capacité est basée sur l’effet piézo-

électrique (Fig. 1.8). La piézo-électricité est la propriété que possèdent certains matériaux 

(cristaux, céramiques, polymères ou composites) de se polariser électriquement sous l’action 

d’une force mécanique (effet direct) et, réciproquement, de se déformer lorsqu’on leur 

applique un champ électrique (effet inverse). La polarisation de ces matériaux est due à une 

dissociation des centres de gravité des particules positives et négatives. 

 

1.2.1.1.1 Production des ondes ultrasonores 

La structure d’une sonde échographique est organisée autour d’un élément piézo-électrique : 

la céramique. Des impulsions électriques de haute fréquence sont délivrées à la surface de la 

céramique, faisant ainsi varier son épaisseur (exploitation de l’effet indirect). La fréquence 

élevée des impulsions électriques s’explique par la nécessité d’avoir une fréquence proche de 

la fréquence de résonance de la céramique, dont la valeur est directement liée à son épaisseur. 

L’intensité des impulsions électriques permet donc d’interférer directement sur l’intensité des 

ondes ultrasonores émises. En pratique, le réglage de l’intensité des impulsions électriques 

correspond au réglage de la puissance à l’émission, exprimée sur un échographe en décibels 

relatifs ou en pourcentage. 

La sonde assurant l’émission et la réception des ondes ultrasonores, l’excitation de la 

céramique n’est pas continue mais impulsionnelle. De courtes impulsions électriques sont 

émises et répétées à intervalles réguliers, produisant des trains d’ondes ultrasonores (Fig. 1.9). 
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Le nombre d’impulsions électriques produites par seconde définit la fréquence de répétition 

(Pulse Repetition Frequency ou PRF). 

 

 

 

Fig. 1.8: Effet piézo-électrique du quartz. S’il n’est soumis à aucune contrainte mécanique, 
les centres de gravité des particules positives et négatives sont superposés (à gauche). En 

revanche, ils se dissocient sous l’effet d’une contrainte mécanique, entraînant la polarisation 
du cristal (à droite). 

 
 
 

1.2.1.1.2 Réception des ondes ultrasonores 

Entre deux excitations, la sonde réceptionne les échos provenant de la région anatomique 

explorée (Fig. 1.9). Par exemple, pour une PRF (pulse repetition frequency) de 5 kHz, si 

l’émission d’une impulsion dure 1 µs, la sonde sera réceptrice pendant 199 µs. Cette durée 

dite d’écoute conditionne la profondeur maximale d’exploration : une durée plus élevée 

permet l’exploration de régions plus profondes mais entraîne une diminution de la cadence 

image. A la réception d’un écho, les contraintes mécaniques dues aux variations de pression 

de cet écho et exercées sur la céramique créent une différence de potentiel à la surface de 

celle-ci (effet piézo-électrique direct) directement proportionnelle à l’intensité de l’écho et 

dont la fréquence est identique à celle de l’écho. 
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Fig. 1.9: Emission-réception d’ondes ultrasonores. Entre deux impulsions, la sonde 
réceptionne les échos. La fréquence de répétition correspond à l’inverse du temps entre deux 

impulsions successives. 
 

 

1.2.1.2 Structure interne 

Au sein de la sonde, la céramique, l’amortisseur et l’isolant sont les trois éléments principaux 

(Fig. 1.10).  

La céramique, comme nous l’avons précédemment mentionné, est l’élément de la sonde 

permettant la production et la réception des trains d’ondes ultrasonores par effet piézo-

électrique. Des progrès sont continuellement introduits par les firmes pour améliorer les 

performances en termes de caractéristiques acoustiques et de couplage électromagnétique des 

céramiques. La taille, l’utilisation de lentilles complexes, l’agencement des céramiques et leur 

isolation sont des éléments clés de la qualité. Il est possible de les disposer sur plusieurs 

couches (technique multilayer), ce qui augmente la bande passante. Le contrôle de la durée et 

de la morphologie des impulsions ultrasonores (pulse shaping) est obtenu en profilant la 

vibration des céramiques par adaptation de l’impulsion et de l’amortissement. C’est essentiel 

pour produire les impulsions très courtes nécessaires aux sondes large bande. Nous verrons 

plus loin que les sondes actuelles comportent plusieurs éléments piézo-électriques agencés les 

uns à côté des autres, obtenus par découpe à partir d’un même bloc (sondes multi-éléments).  

L’amortisseur est placé en arrière de la céramique. Sa fonction est double. D’une part, il 

amortit les vibrations de la céramique dans le but d’émettre des trains d’ondes de courte 
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durée, d’autre part, il absorbe les ondes émises vers l’arrière, celles-ci pouvant être à l’origine 

d’échos parasites. Le choix de cet élément est crucial car il influe directement sur la bande 

passante et le rendement de la sonde. Un amortissement important permet d’obtenir une bande 

passante large mais diminue le rendement. L’isolant  ou adaptateur d’impédance est lui, situé 

en avant de la céramique. Non conducteur, il isole la peau et protège la céramique. De plus, il 

possède une impédance intermédiaire entre celles de la céramique et de la peau, permettant 

d’éviter une trop forte réflexion à l’interface entre la sonde et la peau. Afin d’améliorer la 

sensibilité de la sonde, son épaisseur E doit être égale au quart de la longueur d’onde : 

 

 

 

 

 

Fig. 1.10: Structure schématique d’une sonde échographique 

 

1.2.1.3 Faisceau ultrasonore 

1.2.1.3.1 Définition 
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Les trains d’ondes ultrasonores générées par la céramique de la sonde se déplacent sous forme 

de faisceau avec des propriétés très spécifiques. Pour définir la notion de faisceau, il convient 

de s’intéresser aux différents modes de déplacement possibles des ondes dans l’espace. 

Une onde ultrasonore émise par une source considérée comme ponctuelle est dite sphérique: 

elle se déplace dans toutes les directions de l’espace (déplacement multidirectionnel). La 

dispersion de l’énergie s’effectue sur un front d’onde sphérique et croissant avec la distance à 

la source. Plus on s’éloigne de la source ultrasonore, plus l’intensité est faible, l’énergie se 

répartissant sur une surface plus grande. Dans un milieu homogène, la décroissance de 

l’intensité ultrasonore (indépendamment du phénomène d’atténuation) est proportionnelle au 

carré de la distance. 

Si la source est plane et de dimension fortement supérieure à la longueur d’onde de l’onde 

ultrasonore, l’onde est dite plane et elle est caractérisée par un déplacement unidirectionnel 

parallèle à l’axe d’émission. Le front d’onde ne varie plus avec la distance, permettant la 

conservation de l’énergie et donc une meilleure pénétration dans le milieu. Une modification 

de la surface de la source permet de modifier la surface d’onde et d’obtenir ainsi des surfaces 

d’onde convexes ou concaves selon la forme de la source. L’obtention d’une surface d’onde 

concave permet la focalisation du faisceau. 

Les ondes directionnelles permettent d’introduire la notion de faisceau ultrasonore. Celle-ci 

englobe en effet toutes les ondes unidirectionnelles obtenues à partir d’une source. La 

longueur d’onde des ondes ultrasonores devant être inférieure à la dimension de la source, la 

notion de longueur d’onde maximale et donc de fréquence ultrasonore minimale en dessous 

de laquelle on ne peut produire de faisceau est introduite. En imagerie ultrasonore médicale, 

la limite se situe autour de 1 MHz, en raison de la taille et des propriétés électromécaniques 

des cristaux constituant la source (i.e. la sonde échographique). 
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1.2.1.3.2 Mode d’émission 

Deux modes d’émission d’ondes ultrasonores par la sonde sont possibles : l’émission continue 

et l’émission impulsionnelle. Selon le mode utilisé, la géométrie du faisceau ultrasonore est 

considérablement différente. Notamment, les interférences entre des impulsions courtes 

générées en mode d’émission impulsionnelle sont beaucoup moins importantes qu’avec les 

longues oscillations utilisées en mode d’émission continue. Une sonde échographique étant 

chargée à la fois d’émettre et de recevoir les ondes ultrasonores, l’émission est impulsionnelle 

dans la quasi-totalité des utilisations médicales. Ainsi, la géométrie du faisceau ultrasonore et 

la distribution de l’énergie dans ce faisceau décrit ci après concernent un faisceau ultrasonore 

émis en mode impulsionnel. 

 

1.2.1.3.3 Géométrie et distribution de l’énergie 

La géométrie du faisceau dépend de la distance à laquelle on se place de la source ainsi que de 

sa forme. En effet, le faisceau ultrasonore n’est pas uniforme de sa source à l’infini. Deux 

zones peuvent être différenciées, définies à partir de la distribution de l’énergie le long de 

l’axe de propagation : le champ proche et le champ lointain. Le long de l’axe de propagation, 

l’énergie varie avec la distance, une succession de maxima locaux pouvant être détectés (Fig. 

1.11). Le champ proche est la zone se situant entre la sonde et le dernier maximum d’énergie, 

le champ lointain se situe au-delà de ce maximum. Dans le plan de coupe, la géométrie du 

faisceau ultrasonore est conditionnée par la fréquence et la forme des impulsions ultrasonores 

ainsi que par le diamètre de la source. Lorsqu’ils augmentent, la zone de champ proche 

augmente s’allonge et la divergence de la zone de Fraunhofer diminue, améliorant ainsi la 

géométrie du faisceau. Le faisceau étant tridimensionnel, il convient de mentionner 

l’épaisseur ou élévation du faisceau (beam elevation). Une focalisation du faisceau selon cette 
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direction est donc également nécessaire. A la distance focale, l’épaisseur du faisceau est 

généralement de quelques millimètres. 

 

 

 

Fig. 1.11: Distribution axiale de l’énergie acoustique du faisceau ultrasonore selon la forme 
de l’impulsion (Krautkrämer and Krautkrämer, 1990). 

 

 

La distribution de l’énergie dans le faisceau ultrasonore est le résultat de la superposition des 

différentes ondes émises par la source, considérée comme une infinité de sources ponctuelles, 

et n’est pas homogène. Elle varie à la fois le long de l’axe de propagation (Fig. 1.11), dans sa 

latéralité (Fig. 1.12) et dans la direction de l’élévation du faisceau. Dans le champ proche, les 
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interférences entre les différentes ondes ultrasonores émises peuvent être importantes et 

entraîner une dégradation du faisceau ultrasonore. La distribution de l’énergie est très 

fortement dépendante de la forme de l’impulsion (Fig. 1.11). En mode d’émission continue, 

les interférences constructives et destructives entraînent une dispersion complexe de l’énergie 

(Fig. 1.12 a). En mode d’émission impulsionnelle, la distribution de l’énergie est plus 

homogène. Plus les impulsions sont courtes et plus l’homogénéité est grande (Fig. 1.11). Le 

faisceau est beaucoup plus homogène à la fin de la zone de champ proche, quel que soit le 

mode d’émission (Fig. 1.13). 

Dans le champ lointain, l’intensité diminue progressivement le long de l’axe de propagation 

du faisceau. De même, latéralement, elle décroît de part et d’autre de l’axe de propagation et 

atteint un minimum aux extrémités latérales du faisceau. Au-delà de la limite latérale 

théorique du faisceau, une augmentation de l’intensité est observée, due à la présence de lobes 

latéraux (ou secondaires). Ces lobes proviennent des ondes émises radialement aux extrémités 

de la source et leur importance augmente avec l’obliquité du faisceau par rapport à la surface 

de la source. Bien que la majorité de l’énergie soit contenue dans le faisceau, l’énergie se 

propageant à l’extérieur du faisceau n’est pas négligeable. La présence de lobes secondaires 

altère grandement la résolution spatiale et est à l’origine d’artéfacts au niveau de l’image 

échographique. 

 

 



 - 41 - 

41 
 

 

 

Fig. 1.12: Distribution de l’énergie acoustique du faisceau ultrasonore obtenu avec une 
source de diamètre D vérifiant D/λ = 20 (a) en mode d’émission continue et (b) en mode 

d’émission impulsionnelle (Krautkrämer and Krautkrämer, 1990). 
 

 
 
 
 
 

 

 

Fig. 1.13: Distribution de l’énergie acoustique du faisceau ultrasonore en mode d’émission 
impulsionnelle avec une source ponctuelle. Autour du lobe central principal, qui concentre la 
majorité de l’énergie, apparaissent des lobes latéraux. Les premiers, dits secondaires, sont ici 

atténués de 40 dB par rapport au lobe principal. 
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1.2.1.4 Focalisation du faisceau ultrasonore 

Après émission des ondes ultrasonores sous forme de faisceau, la seconde fonction de la 

sonde échographique est la focalisation de ce faisceau. En effet, la forme du faisceau 

ultrasonore conditionne notamment la résolution spatiale des images obtenues (voir 1.2.3). La 

focalisation peut être mécanique ou électronique. La focalisation mécanique repose sur 

l’utilisation d’une céramique ayant une surface concave selon un ou deux axes, permettant 

d’obtenir un front d’onde concave. L’obtention d’un front d’onde concave est également 

possible avec une lentille acoustique convexe dans laquelle la vitesse de propagation des 

ultrasons est plus faible que dans les tissus mous : la partie centrale du faisceau est ralentie par 

rapport à la partie périphérique. Cette focalisation est fixe et non modifiable, ne permettant 

pas d’explorer différentes profondeurs avec une même précision. De plus, la résolution 

latérale est faible en dehors de la zone de focalisation. La focalisation électronique (Fig. 1.14) 

à l’émission consiste à donner au front d’onde une forme concave en désynchronisant 

l’excitation électrique des différents éléments piézo-électriques : on utilise pour cela des 

”lignes à retard”, circuits électroniques interposés entre le générateur de courant et les 

éléments. L’excitation des éléments sera d’autant plus retardée qu’ils seront proches du milieu 

de la surface de la sonde. Cette focalisation possède l’avantage d’être modulable par simple 

réglage des lignes à retard. Lorsque la sonde est en réception, il est également possible 

d’appliquer ce principe (focalisation à la réception). Notamment, plusieurs points de 

focalisation peuvent être obtenus : un premier train d’ondes est émis avec un point de 

focalisation proche pour construire la partie proximale de l’image, puis un second train 

d’ondes avec une focalisation plus éloignée pour la partie moyenne de l’image, et ainsi de 

suite. La définition de plusieurs points de focalisation diminue la cadence d’acquisition des 

images. Cependant, pour un nombre de points de focalisation n’excédant pas cinq, la 

fréquence d’acquisition des images reste compatible avec les exigences du temps réel pour la 
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plupart des applications cliniques. Le balayage électronique a aujourd’hui supplanté le 

balayage mécanique pour la grande majorité des sondes échographiques. Le balayage 

mécanique n’est plus utilisé que pour des sondes particulières : les sondes haute résolution de 

fréquence supérieure à 20 MHz et les sondes cathéter miniaturisées utilisées pour 

l’exploration vasculaire. 

 

 

Fig. 1.14: Focalisation électronique à l’émission (en haut) et à la réception (en bas). 
 

 

1.2.1.5 Balayage de l’espace 

Enfin, la troisième fonction de la sonde échographique est d’assurer le balayage complet du 

champ anatomique que l’on souhaite explorer. Pour les sondes à balayage mécanique, 

plusieurs types de balayage sectoriel sont possibles. Il peut s’agir d’un disque rotatif motorisé 
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sur lequel sont disposés plusieurs éléments piézo-acoustiques, d’une demi-roue oscillant sous 

l’effet d’un électro-aimant et sur laquelle est placée une céramique ou encore d’un miroir 

acoustique oscillant positionné face aux éléments piézo-acoustiques. Ce type de balayage 

limite la fréquence d’acquisition des images, qui ne dépasse pas 30 images par seconde, et est 

sensible aux mouvements durant l’acquisition. Pour les sondes à balayage électronique, le 

balayage est réalisé soit de manière linéaire, soit de manière sectorielle. 

Les sondes à balayage linéaire sont constituées d’un grand nombre d’éléments piézo- 

électriques (256 par exemple), de petites dimensions, placés côte à côte. Plusieurs éléments 

successifs sont excités simultanément. Le faisceau résultant, dont le front d’onde est plan, est 

focalisé électroniquement, à la fois à l’émission et à la réception. Le groupe d’éléments excité 

est ensuite progressivement décalé le long du transducteur à l’émission de chaque nouveau 

train d’ondes, permettant l’exploration du plan de coupe ligne par ligne. L’image 

échographique finale est de forme rectangulaire. Les sondes à balayage sectoriel exploitent les 

retards de phase pour parcourir l’ensemble du champ à explorer. En effet, un léger décalage 

temporel de l’excitation d’éléments piézo-électriques successifs permet de modifier la 

direction du front d’onde résultant : c’est le principe de Huygens. Ainsi, une modification 

régulière du décalage temporel entre deux éléments successifs permet de balayer l’ensemble 

du champ à explorer. Ces retards sont également intégrés au traitement des échos reçus par la 

sonde. Cette technique de balayage permet une grande fréquence d’acquisition, celle-ci 

pouvant dépasser 100 images par seconde. En pratique, le choix du type de balayage dépend 

en grande partie de la fenêtre d’entrée. Par exemple en échocardiographie, la présence des 

côtes nécessite l’utilisation d’une sonde à balayage sectoriel. Par contre, une sonde à balayage 

linéaire sera utilisée pour l’imagerie de l’aorte. 
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1.2.1.6 Fréquence de la sonde 

Par fréquence de la sonde, nous entendons fréquence centrale du faisceau ultrasonore émis par 

la sonde. La fréquence est un élément déterminant de la sonde échographique. En effet, nous 

avons vu que la profondeur maximale d’exploration d’une sonde est directement déterminée 

par la fréquence des ondes ultrasonores qu’elle émet. De plus, les résolutions axiale et latérale 

du faisceau ultrasonore dépendent, elles aussi, de la fréquence ultrasonore (voir paragraphe 

1.2.3). Une fréquence élevée permet d’améliorer la résolution spatiale mais diminue la 

pénétration des ultrasons. En pratique, comme nous l’avons déjà souligné, c’est donc la 

profondeur qui guide le choix de la fréquence à utiliser. Les premières sondes développées ne 

possédaient qu’une fréquence de résonance unique. De plus, les amortisseurs utilisés ne 

permettaient pas d’obtenir une bande passante très large sans amortissement excessif des 

ondes émises. En pratique, les sondes n’étaient ainsi utilisables que pour un seul type 

d’exploration. 

Le développement de sondes large bande, grâce à l’utilisation de nouveaux amortisseurs, a 

considérablement bouleversé l’imagerie ultrasonore. Les sondes à large bande passante 

possèdent un spectre en fréquence très large, permettant d’explorer des régions à des 

profondeurs variées sans changer de sonde. La gamme de fréquences varie entre deux valeurs 

extrêmes qui, de part et d’autre de la fréquence moyenne, donne un signal de -6 dB par 

rapport à celui de la fréquence moyenne (Claudon M, 2002). Cependant, l’amortissement à 

une fréquence éloignée de la fréquence centrale de la sonde est important. Des sondes 

associant différentes céramiques dont les fréquences de résonance sont différentes ont ensuite 

été développées (sondes multifréquences), améliorant considérablement la répartition de 

l’énergie dans la bande passante. Ainsi, ces sondes sont capables de couvrir une large bande 

de fréquence et donc d’explorer différentes régions avec des résolutions comparables. Mais 
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ces sondes ont surtout permis le développement de l’imagerie harmonique en étant capable de 

recueillir et d’analyser les échos dans une large bande de fréquence (voir paragraphe 1.2.4). 

 

1.2.2 Formation de l’image 
 
Une fois que la sonde a réceptionné les échos provenant de la zone explorée, les impulsions 

électriques générées sont transmises à l’´échographe et subissent plusieurs opérations 

permettant la construction de l’image échographique. L’ensemble des signaux électriques 

généré par les éléments piézo-électriques de la sonde et transmis à l’échographe est appelé 

signal radiofréquence (RF). Cette information étant analogique, une conversion en 

information numérique est nécessaire dans la chaîne de traitement. Selon l’échographe, la 

numérisation des signaux intervient plus ou moins tôt. Selon leur position par rapport à la 

numérisation dans la chaîne de traitement, les autres opérations sont donc soit analogiques, 

soit numériques. Dans la plupart des échographes actuels, le signal RF est immédiatement 

numérisé en sortie de sonde et les différentes opérations de la chaîne de traitement sont 

numériques. 

 

1.2.2.1 Amplification, démodulation et redressement 

L’intensité du signal RF est faible. Il est donc tout d’abord amplifié pour permettre sa prise en 

charge numérique ultérieure. Toute amplification électronique générant du bruit, l’intérêt 

d’une numérisation antérieure est important. L’amplitude des signaux électriques est très 

variable, le facteur d’échelle entre les plus faibles et les plus importants étant généralement de 

l’ordre du millier. Il est donc nécessaire de le réduire tout en améliorant la perception de 

l’information liée aux faibles amplitudes. Pour cela, une transformation logarithmique est 

appliquée. Ces deux opérations d’amplification et de transformation logarithmique constituent 

l’opération dite de compression logarithmique. Lors de leur propagation dans les tissus, les 
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ondes ultrasonores ont été atténuées, l’atténuation étant différente selon la distance parcourue 

et les tissus traversés. Ainsi, l’amplitude des signaux électriques associés sera elle aussi 

variable. Il est donc nécessaire de modifier l’amplitude des signaux électriques selon la 

provenance des échos. Pour cela, une amplification de l’intensité en fonction de la profondeur 

est réalisée à l’aide du système appelé correction de gain en profondeur (Time-Gain 

Compensation, TGC). Cette amplification n’est pas entièrement automatique. En effet, à un 

gain global automatique est associé une série de potentiomètres permettant à l’utilisateur de 

régler le niveau d’amplification pour chaque profondeur. Ainsi, pour une profondeur donnée, 

une même correction de l’atténuation est appliquée. Le signal RF est ensuite transformé en 

signal vidéo : il est tout d’abord redressé, puis une détection d’enveloppe lui est appliquée. 

 

1.2.2.2 Interpolation 

Dans le cas de sondes sectorielles, l’écart entre les lignes de tir n’est pas constant dans la zone 

explorée. A proximité de la sonde, elles sont très proches les unes des autres. Par contre, plus 

on s’éloigne de la sonde et plus l’espacement entre deux lignes de tir adjacentes augmente. Il 

faut donc combler ces espaces, ce qui est généralement réalisé par interpolation. 

 

1.2.2.3 Gamme dynamique 

L’étape suivante consiste à trier les signaux de manière à identifier l’information utile pour la 

construction de l’image. En effet, en plus du bruit électronique créé en cas d’amplification 

électronique, les artéfacts ultrasonores ont été amplifiés. Afin de les éliminer, l’information 

d’amplitude inférieure à un certain seuil est éliminée. Ce seuil est appelé niveau de réjection. 

La limite supérieure des amplitudes, qui correspond au niveau de saturation du signal, dépend 

de la qualité des éléments piézo-électriques. 
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La gamme dynamique est définie comme la plage s’étirant du niveau de réjection au niveau 

de saturation du signal, et est en pratique réglée par modification du niveau de réjection par 

l’opérateur. La dynamique des signaux électriques, en décibels, doit ensuite être adaptée à 

celle de l’écran de l’échographe. Pour cela, une adaptation de dynamique est réalisée en 

appliquant une courbe de contraste. 

 

1.2.3 Qualité de l’image échographique 

La qualité de l’image échographique s’évalue en terme de résolution : spatiale, temporelle et 

en contraste. L’amélioration de l’une de ces caractéristiques se faisant généralement au 

détriment d’une (des) autre(s), une bonne qualité d’image n’est pas toujours évidente à obtenir 

et correspondra à des compromis différents entre les trois types de résolution selon le type 

d’étude envisagé. 

 

1.2.3.1 Résolution spatiale 

La résolution spatiale se décompose en deux composantes : la résolution axiale et la 

résolution latérale, toutes deux dépendantes des caractéristiques du faisceau ultrasonore, 

comme nous l’avons vu précédemment.  

La résolution axiale correspond à l’aptitude à différencier des détails placés dans l’axe de 

propagation des ultrasons. Elle est égale à la distance minimale devant séparer deux points 

placés sur l’axe de propagation du faisceau pour que leurs échos soient séparés. Sa limite 

théorique est la longueur d’onde des ondes ultrasonores. Elle dépend de la durée des 

impulsions ultrasonores : plus la durée des impulsions est brève, meilleure est la résolution 

axiale. Une diminution de la durée des impulsions s’obtient soit par un amortissement plus 

important des vibrations de la sonde (Fig. 1.15 a), soit par une fréquence plus élevée (Fig. 

1.15 b).  
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La résolution latérale caractérise le pouvoir séparateur dans la direction perpendiculaire à la 

propagation du faisceau. Elle correspond à la distance minimale devant séparer deux points 

placés perpendiculairement à l’axe de propagation du faisceau pour que leurs échos soient 

séparés. Cette résolution est liée à la largeur du faisceau ultrasonore et donc à la focalisation 

du faisceau. On retrouve notamment l’intérêt de la focalisation électronique à la réception, qui 

permet d’obtenir plusieurs zones focales à différentes profondeurs. 

 

 

 
 

Fig. 1.15: La résolution axiale peut être améliorée (a) par un meilleur amortissement des 
vibrations de la sonde ou (b) par une fréquence centrale des ondes émises plus élevée, pour 

un même nombre de périodes. 
 
 
 

1.2.3.2 Résolution temporelle 

La résolution temporelle correspond au nombre d’images affichées par seconde et s’exprime 

en Hertz. Dans le cas d’acquisitions dynamiques (échocardiographie, acquisitions après 

injection d’un agent de contraste), il s’agit un élément particulièrement important. La 

résolution temporelle est directement reliée à la profondeur d’exploration. En effet, plus la 
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région à explorer est profonde, plus la durée d’écoute de la sonde est importante afin de 

laisser le temps aux échos les plus lointains d’atteindre la sonde. Pour une profondeur 

d’exploration donnée, une résolution temporelle maximale est définie, correspondant à 

l’inverse du temps t nécessaire pour la construction d’une image :  

 

n étant le nombre de lignes de tir et c la célérité des ondes ultrasonores supposée constante. 

 

1.2.3.3 Résolution en contraste 

La résolution en contraste est la capacité à différencier deux objets de faibles différences 

d’amplitude. Elle est liée à la gamme dynamique et est en pratique limitée par le codage 

numérique des signaux. 

 

1.2.3.4 Rapport signal sur bruit 

Le rapport signal sur bruit (RSB) est un paramètre important de la qualité d’une image. Il 

désigne le rapport entre l’intensité du signal utile et l’intensité du bruit. Le RSB est souvent 

exprimé en décibels, dans une échelle logarithmique. Le principal bruit échographique est le 

speckle, précédemment évoqué, dû aux interférences entre les ondes ultrasonores et donnant 

un aspect granuleux aux images ultrasonores et qui entraîne une diminution de la résolution 

en contraste. La recherche de méthodes permettant une réduction du speckle constitue ainsi un 

domaine de recherche actif depuis de nombreuses années (Badawi and Rushdi, 2006). 

 

1.2.3.5 Rapport contraste sur tissu 

En présence d’agent de contraste, la capacité de détection des microbulles constitue bien 

évidemment un élément important dans l’évaluation de la qualité des images. Cette détection 

des microbulles est souvent exprimée par le rapport contraste sur tissu (RCT), qui correspond 
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au rapport entre l’intensité diffusée par les microbulles et l’intensité diffusée par les tissus 

(Bouakaz, 2002 a). Il s’exprime lui aussi en décibels. 

 

1.2.4 Méthodes d’imagerie des agents de contraste ultrasonores 

L’arrivée des agents de contraste ultrasonores et l’étude de leurs interactions avec les 

ultrasons ont permis à l’échographie de connaître une avancée majeure et d’élargir 

considérablement ses applications cliniques. Ces avancées sont également dues à l’apparition, 

dans le même temps, de nouvelles méthodes d’imagerie spécifiques, basées sur les propriétés 

non linéaires des microbulles qui composent les agents de contraste. Ces propriétés permettent 

de mettre en évidence différents régimes acoustiques des microbulles selon les 

caractéristiques du faisceau ultrasonore incident. La connaissance de ces régimes est 

essentielle pour une imagerie optimale des microbulles. Après avoir détaillé les différents 

régimes acoustiques possibles et leurs intérêts respectifs pour l’imagerie, les méthodes 

d’imagerie des agents de contraste seront décrites. 

 

1.2.4.1 Régimes acoustiques 

Le comportement des microbulles lorsqu’elles sont soumises à un champ ultrasonore dépend 

fortement des propriétés du faisceau incident. Nous venons de voir que la fréquence incidente 

avait un rôle majeur dans la dynamique des microbulles. L’intensité du faisceau ultrasonore 

possède également une grande influence sur le comportement des microbulles. Elle est 

généralement exprimée par l’index mécanique (IM), index défini par mesure de sécurité et 

exprimant la quantité de travail mécanique exercée sur une microbulle pendant la moitié 

d’une période ultrasonore. Cet index est imposé aux constructeurs par la FDA, ses valeurs 

autorisées étant comprises en 0 et 1,9. Il est défini comme étant égal à la racine carrée du 
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rapport de la pression négative P, exprimée en mégapascal (MPa), sur la fréquence 

ultrasonore f (MHz) (Abbott, 1999) : 

 

 

Selon la valeur d’index mécanique employée, trois régimes acoustiques différents peuvent 

être observés (Fig.1.16) 

 

 

 

 

 

Fig. 1.16: Réponse acoustique d’une microbulle en fonction de l’index mécanique. En haut : 
à faible index mécanique (<0,1), l’oscillation de la microbulle est symétrique et sa réponse 
acoustique linéaire. La fréquence du signal réfléchi est identique à celle du signal incident. 
Au milieu : pour des index mécaniques supérieurs à 0,1, l’oscillation devient asymétrique, 

l’expansion étant plus importante que la dilatation. La réponse acoustique est alors non 
linéaire et des composantes harmoniques sont générées. En bas : à fort index mécanique 
(>0,5), l’oscillation devient très fortement non linéaire, entraînant la formation de bulles 

plus petites, la coalescence ou encore la destruction de microbulles. De nombreuses 
composantes harmoniques sont générées (Stolz and Kaps, 2005). 
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Pour de faibles valeurs (IM<0,1), la compression et la dilatation des microbulles sont 

symétriques et de faible amplitude, les microbulles oscillent volumétriquement et 

réfléchissent les ultrasons de façon linéaire.  

Pour des index mécaniques supérieurs à 0,1, la dilatation des microbulles devient plus 

importante que leur compression. Ce comportement asymétrique se traduit au niveau de la 

réponse acoustique des microbulles par la génération de composantes fréquentielles non 

linéaires, appelées harmoniques. Ce régime non linéaire est stationnaire.  

Enfin, pour des valeurs d’IM élevées, différents phénomènes non linéaires et transitoires 

peuvent être observés. Les microbulles peuvent prendre différentes formes oscillatoires non 

volumétriques, appelées oscillations de surface (Leighton, 1994). Les formes possibles prises 

par les microbulles sont multiples. Le phénomène de coalescence des microbulles est 

également observé : après collision, plusieurs microbulles peuvent se réunir pour ne plus faire 

qu’une seule microbulle. Ce phénomène a été décrit par Postema et al. (Postema, 2004 a). De 

même, le phénomène inverse est possible, à savoir la fragmentation d’une microbulle. Il est 

également possible d’observer l’expulsion d’une partie du gaz contenu dans une microbulle : 

la paroi se rompt en un endroit, le gaz est éjecté puis la paroi se reforme (Postema, 2004 b). 

Enfin, les microbulles peuvent être détruites (Bouakaz, 2005 ; Stride and Saffari, 2003; 

Chomas, 2001). Il convient de préciser que ces différents phénomènes, ainsi que l’index 

mécanique à partir duquel ils peuvent être observés, dépendent considérablement du type 

d’agent de contraste étudié, et notamment de la composition de la paroi qui encapsule les 

microbulles (Bevan, 2007). 

Ces trois régimes acoustiques ne sont pas facilement séparables et se chevauchent en pratique. 

De plus, ils apparaissent pour des valeurs d’index mécanique différentes d’un agent de 

contraste à un autre. 
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1.2.4.2 Intérêt pour l’imagerie 

Le régime acoustique le plus intéressant pour l’imagerie est le régime non linéaire 

stationnaire. Ainsi, la paroi des agents de contraste ultrasonores doit être suffisamment 

flexible pour permettre une réponse non linéaire des microbulles avec un IM le plus faible 

possible, mais également suffisamment solide pour n’être détruite qu’à fort IM. Cependant, le 

régime non linéaire transitoire, obtenu pour des valeurs d’IM très élevées, fait l’objet d’un 

intérêt croissant, notamment pour l’étude de la perfusion. En effet, la destruction des 

microbulles a permis la définition de méthodes originales de détection et d’évaluation de la 

perfusion en échographie de contraste. Ce point est largement détaillé dans le chapitre 

consacré à la modélisation de la perfusion en échographie de contraste. Notons enfin que 

l’étude du régime non linéaire transitoire et de la destruction des microbulles est devenu 

essentiel pour les applications de distribution locale de médicaments ou de gènes transportés 

par les microbulles et libérée par destruction des microbulles (Bekeredjian, 2005 ; Ng and 

Liu, 2002 ; Unger, 2002). Ce domaine, qui sort du cadre de cette thèse, mérite néanmoins 

d’être cité car il représente l’une des voies les plus prometteuses de l’utilisation des agents de 

contraste ultrasonores. 

 

1.2.4.3 Imagerie des tissus et des microbulles 

1.2.4.3.1 Imagerie fondamentale 

Comme nous l’avons mentionné précédemment, la rétrodiffusion passive des ondes 

ultrasonores par les microbulles permet un rehaussement du signal ultrasonore à la fréquence 

incidente. Les premières utilisations de microbulles ont ainsi pu mettre en évidence, par 

exemple, une amélioration de l’échogénicité des cavités cardiaques ou encore une 

augmentation du signal Doppler, celle-ci pouvant atteindre plusieurs dizaines de décibels. 
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Ce mode d’imagerie, appelé mode fondamental, permet la détection des microbulles dans des 

cavités telles que les cavités cardiaques ou la vessie. Néanmoins, les index mécaniques 

utilisés étant très faibles, la sensibilité aux microbulles est médiocre. Par conséquent, 

l’échogénicité des microbulles, i.e. leur aptitude à rétrodiffuser les ondes ultrasonores 

incidentes, est peu ou pas supérieure à celle des tissus environnants, ne permettant pas une 

utilisation large de ce mode d’imagerie. Il s’est donc avéré nécessaire de développer de 

nouveaux modes spécifiques aux agents de contraste ultrasonores. A l’origine, le mode 

fondamental a pour objectif l’imagerie des tissus. Or ceux-ci ont des propriétés acoustiques 

différentes des microbulles. En effet, les tissus ont une réponse acoustique considérée comme 

linéaire, indépendante de l’amplitude et de la fréquence de l’onde incidente ; ce qui  signifie 

que le signal réfléchi possède la même fréquence que l’onde incidente. A l’opposé, la réponse 

acoustique des microbulles est non linéaire et dépend fortement des caractéristiques de l’onde 

incidente : fréquence, amplitude. En plus d’une composante à la fréquence d’excitation, 

l’onde réfléchie possède des composantes harmoniques et notamment la deuxième 

harmonique, appelée fréquence harmonique (Fig.1.17). 

 

 

 

Fig. 1.17: Spectre du signal réfléchi par des microbulles de SonoVueTM (fréquence 
d’excitation de 3,5 MHz) (Frinking, 2000). 
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1.2.4.3.2 Imagerie de la deuxième harmonique 

L’imagerie harmonique en mode B exploite la résonance des microbulles à la fréquence 

double de la fréquence de transmission (Schrope and Newhouse, 1993; Burns, 1992). De 

toutes les harmoniques des microbulles, c’est en effet la deuxième harmonique qui possède 

l’amplitude maximale. En supposant la réponse harmonique des tissus négligeable, l’étude de 

cette composante permet a priori d’isoler la réponse acoustique des microbulles (de Jong, 

1991). Dans ce mode d’imagerie, le faisceau ultrasonore incident est émis autour de la 

fréquence f0 et l’image est reconstruite à partir de signaux réfléchis autour de la fréquence 2f0 

uniquement. Pour augmenter la sensibilité aux agents de contraste, le recouvrement des 

bandes fréquentielles d’émission et de réception doit être minimal, comme indiqué dans la 

figure 1.18. Dans le cas contraire, la composante fréquentielle à 2f0 serait transmise, 

entraînant une perte d’une partie de la réponse harmonique des microbulles. Pour cela, des 

signaux à bande fréquentielle étroite sont transmis, ce qui a pour conséquence immédiate une 

diminution de la résolution axiale du système d’imagerie (Frinking, 2000). Par conséquent, 

l’optimisation de ce mode d’imagerie correspond à la recherche du meilleur compromis entre 

sensibilité aux microbulles et résolution spatiale de l’image. 

 

 

Fig. 1.18: Chevauchement des bandes d’émission (de fréquence centrale f0) et de réception 
(de fréquence centrale 2 f0) entraînant un signal résiduel de l’image fondamentale dans 

l’image harmonique obtenue par filtrage (Frinking, 2000) 
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En pratique, ce mode permet une amélioration considérable du rapport contraste sur tissu 

(RCT) par rapport à l’imagerie fondamentale, cette amélioration pouvant être de plusieurs 

dizaines de décibels (Bouakaz, 2002a). Cependant, les performances de ce mode d’imagerie 

sont limitées par la largeur de bande des transducteurs, le phénomène d’atténuation ou encore 

la propagation non linéaire des ultrasons. Ainsi, la bande d’émission doit notamment être 

étroite afin de limiter le chevauchement entre les bandes fondamentale et harmonique (Fig. 

1.18). 

 

1.2.4.3.3 Imagerie harmonique des tissus 

Bien que l’imagerie harmonique ait été initialement développée pour l’imagerie des agents de 

contraste ultrasonores, il apparaît que, même en l’absence d’agent de contraste, l’imagerie 

harmonique des tissus, également appelée imagerie harmonique native, présente une qualité 

d’image nettement supérieure à l’imagerie fondamentale. En effet, l’hypothèse de linéarité de 

la propagation ultrasonore dans les tissus sous-jacente à l’imagerie fondamentale classique 

s’est en fait avérée invalide aux fréquences et intensités acoustiques actuellement utilisées 

(Carstensen, 1999). Une distorsion graduelle des ondes ultrasonores peut être observée au 

cours de sa propagation dans les tissus (Hamilton and Blackstock, 1998). Ce phénomène, qui 

se renforce avec la profondeur, donne naissance à des composantes harmoniques qui n’étaient 

pas contenues initialement dans le spectre de l’onde incidente et qui vont être réfléchies 

linéairement par les tissus.  

Trois éléments permettent d’expliquer le gain en terme de qualité d’image obtenu par 

l’imagerie harmonique (Bouakaz, 2003 b). Tout d’abord, la génération d’harmoniques étant 

graduelle en fonction de la distance parcourue par les ondes ultrasonores, le signal 

harmonique est très faible dans le champ proche de la sonde (Fig. 1.19 a). Ainsi, les 

interférences multiples dues à la peau, aux côtes ou au tissu graisseux classiquement obtenues 
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dans le champ proche sont ici minimes. Le deuxième élément résulte de l’examen du champ 

harmonique latéral (Fig. 1.19 b). La composante harmonique possède une relation 

quadratique, donc non linéaire, avec la composante fondamentale. Ainsi, l’essentiel de 

l’énergie harmonique est concentré dans le lobe principal ; le niveau des lobes secondaires est 

fortement diminué. Ces lobes sont à l’origine d’artéfacts provenant d’obstacles situés loin du 

lobe principal, ce qui explique l’amélioration de la qualité des images harmoniques. Enfin, le 

dernier élément concerne la largeur du faisceau harmonique. Celui-ci est plus étroit que le 

faisceau fondamental (Fig. 1.19 b), entraînant une amélioration de la résolution latérale des 

images échographiques obtenues. 

 

 

 

Fig. 1.19: Simulations de la propagation non linéaire d’un faisceau ultrasonore transmis 
par un transducteur monoélément à 2,5 MHz et 100 kPa : 

(a) Profils normalisés du faisceau fondamental (ligne continue) et du faisceau harmonique 
(pointillés) en fonction de la profondeur. 

(b) Profil latéral normalisé du faisceau fondamental (ligne continue) et du faisceau 
harmonique (pointillés) dans le plan focal du transducteur (Frinking, 2000). 
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1.2.4.4 Imagerie des microbulles 

Nous avons vu que l’imagerie harmonique nécessite un compromis entre résolution axiale et 

sensibilité aux microbulles. Ce compromis constitue le principal inconvénient de l’imagerie 

harmonique. Pour y remédier, plusieurs techniques exploitant l’ensemble de la bande 

fréquentielle du transducteur ont été développées, basées sur l’émission de plusieurs 

impulsions ayant des amplitudes et/ou des phases différentes (Haider and Chiao, 1999). 

 

1.2.4.4.1 Imagerie par inversion de phase 

La première des techniques d’imagerie harmonique est appelée méthode par inversion de 

phase ou pulse inversion (Hwang and Simpson, 1999). Cette technique d’imagerie est basée 

sur l’asymétrie des oscillations des microbulles dans un champ ultrasonore. En effet, nous 

avons vu que la compression d’une microbulle est plus faible que sa dilatation en régime non 

linéaire. Cette technique exploite l’ensemble des composantes non linéaires des échos. 

L’imagerie par inversion de phase consiste en l’émission de deux impulsions successives. La 

seconde impulsion, émise après un délai approprié, est une copie inversée de la première (Fig. 

1.20). Pour chaque réflecteur, deux échos sont donc obtenus. Dans le cas d’un réflecteur 

linéaire, les deux échos sont similaires aux impulsions émises, l’un étant par conséquent la 

réplique inversée de l’autre. La somme des deux échos est donc nulle.  

Dans le cas d’un réflecteur non linéaire, comme une microbulle, les deux échos ne sont plus 

de simples copies inversées : leur somme est non nulle et varie selon le degré de non linéarité 

du réflecteur. Cette technique permet donc d’améliorer considérablement la détection des 

microbulles par rapport à l’imagerie harmonique et au Doppler harmonique de puissance. 

Cette plus grande sensibilité permet d’une part l’emploi de faibles intensités acoustiques, 

d’autre part d’exploiter toute la bande fréquentielle du transducteur, améliorant de ce fait la 

résolution spatiale des images. L’imagerie par inversion de phase permet ainsi de réaliser une 
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imagerie en émission continue (et non intermittente) des microbulles avec une résolution 

accrue des images échographiques (Simpson, 2001). Cependant, la méthode d’imagerie par 

inversion de phase étant basée sur l’émission de plusieurs impulsions, elle est sensible aux 

mouvements des tissus, ce qui pose particulièrement problème en échocardiographie. En effet, 

un mouvement des tissus entre les deux impulsions émises engendre des artéfacts, les échos 

linéaires n’étant plus exactement des copies inversées. Cette limite a conduit à combiner cette 

technique avec des techniques Doppler permettant l’élimination des artéfacts dus au 

mouvement des tissus. 

 

 

 

 

Fig. 1.20: Principe de l’imagerie par inversion de phase. Deux impulsions sont transmises 
successivement, la seconde étant une réplique inversée de la première. Les deux échos 
obtenus seront des copies inversées pour un réflecteur linéaire (haut) mais pas pour un 

réflecteur non linéaire (bas). La somme des deux échos sera donc nulle dans le premier cas et 
non nulle dans le second. (Bouakaz, 2007 a). 
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Cette technique est appelée Doppler de puissance par inversion de phase (Power Pulse 

Inversion Doppler) (Simpson, 1999). Elle exploite la sensibilité aux microbulles de 

l’inversion de phase et la capacité de filtres Doppler à éliminer les artéfacts dus au 

mouvement des tissus. Les deux principales limites de cette technique sont d’une part la 

réduction de la cadence image due à l’envoi de plusieurs impulsions, et d’autre part la 

limitation du rapport contraste sur tissu en rapport avec les effets de propagation non linéaire. 

 

1.2.4.4.2 Imagerie par modulation d’amplitude 

Une autre méthode basée sur l’envoi de plusieurs impulsions successives et exploitant 

l’ensemble de la bande fréquentielle du transducteur a été développée, connue sous le nom 

d’imagerie par modulation d’amplitude (Brock-Fisher, 1996).  

Les impulsions émises ne se différencient plus par leur phase mais par leur amplitude. Dans le 

cas le plus simple, deux impulsions sont transmises, la première possédant une amplitude 

double de la seconde. L’écho correspondant à l’impulsion de faible amplitude est ensuite 

amplifié par un facteur 2. Les deux échos sont alors soustraits de manière à éliminer la 

réponse acoustique des réflecteurs linéaires (Fig. 1.21). L’intérêt clinique de cette méthode a 

été démontré par Mor Avi et al. (Mor-Avi , 2001). Tout comme l’imagerie par inversion de 

phase, une imagerie des microbulles à faible puissance et donc en continu est possible. 

Cependant, cette technique est également limitée par sa sensibilité aux mouvements des 

tissus, sensibilité résultant de l’émission de plusieurs impulsions successives. 

 

1.2.4.4.3 Imagerie par modulation d’amplitude et de phase 

L’idée de combiner les deux modulations que nous venons de présenter afin de renforcer et 

d’exploiter les échos non linéaires dans la même bande de fréquence que celle du signal 

transmis a été suggérée par Haider et Chiao (Haider and Chiao, 1999). En effet, la modulation 
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d’amplitude permet d’obtenir un signal non linéaire à la fréquence fondamentale, appelé 

signal fondamental non linéaire (Phillips and Gardner, 2004). La modulation de phase permet 

d’améliorer la détection des microbulles. Cette approche a été généralisée et a abouti au 

développement d’une méthode d’imagerie couplant modulation d’amplitude et de phase, 

appelée CPS (CadenceTM Contrast Pulse Sequencing, Siemens-Acuson) (Phillips, 2001). 

Trois impulsions successives sont transmises sur chaque ligne de tir. La seconde possède une 

amplitude double et est inversée par rapport aux deux autres (Fig. 1.22). La somme des trois 

échos recueillis par la sonde sera nulle dans le cas d’un réflecteur linéaire, tandis qu’elle sera 

non nulle pour un réflecteur non linéaire, présentant des composantes fondamentale et 

harmonique.  

L’imagerie par modulation d’amplitude et de phase permet donc de représenter à la fois le 

signal fondamental non linéaire et le signal harmonique issus des microbulles tout en 

éliminant les échos correspondant aux tissus environnants, offrant ainsi une forte sensibilité 

aux microbulles et donc la possibilité d’utiliser de faibles puissances d’émission. La 

principale limite de cette technique concerne la cadence image, limitée par l’émission de 

nombreuses impulsions. 
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Fig. 1.21: Principe de l’imagerie par modulation d’amplitude. Deux impulsions sont 
transmises successivement, la première ayant une amplitude double de la seconde. Les deux 

échos obtenus sont ensuite combinés de manière à éliminer les échos provenant des 
réflecteurs linéaires tels que les tissus (haut) tout en préservant ceux provenant des 

microbulles (bas) (Bouakaz, 2007 a). 
 

 

 

 

Fig. 1.22: Principe de l’imagerie par modulation d’amplitude et de phase (CPS). Trois 
impulsions sont transmises successivement, permettant de visualiser les réponses 

fondamentale et harmonique des microbulles (en bas) tout en éliminant les réponses 
tissulaires (en haut). La troisième impulsion (non représentée) est identique à la première, ce 

qui explique le doublement des réponses obtenues pour la première (Bouakaz , 2007a). 
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1.2.4.4.4 Mode tracking des microbulles  

La forte sensibilité aux microbulles des différentes modalités d’imagerie non linéaires permet 

de détecter les microbulles de manière individuelle. La mesure des changements entre deux 

images successives pixel à pixel, l’élimination du signal tissulaire puis la superposition des 

changements sur l’image précédente permettent ainsi la reconstruction de l’ensemble du 

réseau vasculaire. Cette méthode de suivi du parcours des microbulles est aujourd’hui 

proposée par différents constructeurs (MicroVascular Imaging, Philips, Micro Flow Imaging, 

Toshiba). Associé à une technique de destruction reperfusion, ce mode offre une forte 

sensibilité et spécificité aux microbulles. Cependant, cette méthode reposant sur une 

comparaison d’images successives, elle est très sensible aux artéfacts de mouvement. 

 

1.2.4.4.5 Doppler harmonique de puissance 

L’imagerie Doppler conventionnelle permet de mesurer le flux sanguin en suivant le 

déplacement des diffuseurs dans une région d’intérêt. Sa combinaison avec l’imagerie 

harmonique de contraste, qui permet d’augmenter les échos issus des microbulles tout en 

diminuant ceux provenant des tissus, permet non seulement d’augmenter l’intensité de l’écho 

Doppler (Hartley, 1993), mais aussi de réduire le bruit dû aux mouvements des tissus 

environnants (cluter ou flash artifact). Néanmoins, si les méthodes Doppler sont 

particulièrement efficaces pour l’étude de flux rapides, elles se révèlent limitées pour la 

détection des flux, plus lents, dans les petits vaisseaux. En effet, les méthodes Doppler, basées 

sur l’envoi d’impulsions successives, sont très sensibles au mouvement des tissus. Dans le cas 

de petits vaisseaux ayant une circulation lente, le décalage de la fréquence Doppler devient 

très faible et l’amplitude de l’écho diminue en raison d’un nombre de microbulles plus faible. 

Les vitesses de flux peuvent même s’avérer plus faibles que celles des tissus environnants, 

comme c’est le cas dans le myocarde, où le flux dans les capillaires est souvent plus faible 
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que la vitesse de déplacement du tissu cardiaque. Le mode Doppler harmonique de puissance 

permet de contourner ce problème. Contrairement au mode Doppler conventionnel, il ne 

fournit pas d’information relative à la direction du flux mais visualise l’intensité du signal 

Doppler (Fig. 1.23), ce qui augmente fortement la sensibilité de la méthode en termes de 

rapport signal sur bruit et de détection de flux lents (Powers, 1997). L’injection d’un agent de 

contraste augmente alors considérablement l’intensité du signal Doppler, entraînant une 

meilleure détectabilité des flux très faibles dans les petits vaisseaux. De plus, le mode 

harmonique permet de minimiser les échos provenant des tissus. En effet, les techniques de 

Doppler de puissance sont basées sur l’envoi de plusieurs impulsions ultrasonores sur la 

même ligne de tir.  

L’une de ces techniques, appelée Doppler harmonique puissance intermittente, exploite la 

destruction des microbulles. Plusieurs impulsions sont envoyées simultanément sur la même 

ligne de tir. Les variations des échos correspondants sont alors détectées. En cas d’absence de 

microbulles, la décorrélation entre les échos successifs n’est due qu’aux mouvements des 

tissus et reste faible. En revanche, en présence de microbulles, leur destruction par l’une des 

impulsions va engendrer une forte décorrélation entre les échos successifs. Cette technique, 

qui nécessite l’emploi d’un index mécanique suffisamment élevé pour permettre la destruction 

des microbulles, est actuellement considérée comme l’une des plus sensibles pour la détection 

des microbulles en termes de rapport agent de contraste sur tissu. Cette imagerie est aussi 

appelée mode reconnaissance vasculaire ou vascular recognition imaging (VRI). 
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Fig. 1.23: Diagramme présentant la différence entre le Doppler conventionnel (Doppler 
couleur) et le Doppler de puissance. Alors que le Doppler couleur affiche la fréquence 

Doppler, le Doppler de puissance affiche l’intensité du signal Doppler. Le bruit est ainsi codé 
par une seule couleur, permettant d’augmenter la gamme dynamique. Le chevauchement du 

signal tissulaire sur le signal sanguin crée des artéfacts (flash artifact) qui peuvent être  réduits 
par filtrage de la seconde harmonique (Frinking, 2000). 

 

 
 

1.2.4.4.6 Méthodes d’imagerie en phase de recherche 

Les nombreuses méthodes d’imagerie précédemment décrites ont permis d’améliorer de 

manière significative la détection des microbulles, aussi bien au niveau de l’intensité du signal 

provenant des microbulles qu’au niveau de la durée d’observation des microbulles, permettant 

notamment l’étude fonctionnelle de la microcirculation. Si toutes ces méthodes exploitent les 

réponses non linéaires fondamentales (fréquence ω) et de la seconde harmonique (fréquence 

2ω) des microbulles, d’autres composantes harmoniques (fréquences 3 ω, 4 ω, ...) et 

subharmoniques (fréquences ω /2, ω /3, ...) sont générées (Fig.1.18) et peuvent être 

exploitées. Les tissus environnants produisant des échos à la fréquence fondamentale et à la 
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deuxième harmonique, l’exploitation d’autres fréquences semble très prometteuse. Dans cette 

section, ces méthodes d’imagerie, encore en phase de recherche, sont présentées. 

 

Imagerie subharmonique 

Comme son nom l’indique, l’imagerie subharmonique exploite les signaux générés par les 

microbulles aux fréquences subharmoniques. La génération de ces fréquences a été étudiée 

par des nombreuses équipes (Eller and Flynn, 1969 ; Neppiras, 1969 ; Lotsberg, 1996). La 

réponse subharmonique des tissus est négligeable (Bhagavatheeshwaran, 2004), les échos 

provenant des microbulles peuvent donc être plus facilement détectés. Les signaux 

subharmoniques offrent ainsi un rapport contraste sur tissu supérieur à celui obtenu avec la 

seconde harmonique (Shankar, 1998). Cependant, pour des valeurs usuelles de pression 

acoustique, la génération de subharmoniques n’a pas lieu. Des valeurs élevées de pression 

acoustique sont nécessaires, entraînant une destruction non négligeable de l’agent de contraste 

et limitant sa durée d’observation. Le seuil théorique de pression acoustique est minimum 

lorsque la fréquence incidente est double par rapport à la fréquence de résonance des 

microbulles (Shankar, 1999). Des valeurs de seuil supérieures aux valeurs théoriques ont été 

obtenues expérimentalement lorsqu’un volume de microbulles a été considéré, cet écart 

s’expliquant probablement par la destruction des microbulles (Kimmel, 2007). La génération 

de signaux subharmoniques nécessite également des impulsions ultrasonores relativement 

longues, ce qui limite la résolution spatiale des images (Wu, 2005). La faisabilité de 

l’implémentation d’une méthode d’imagerie subharmonique sur un échographe clinique a été 

récemment montrée et validée in vitro par Forsberg et al. (Forsberg, 2000). Des images 

subharmoniques de contraste in vivo ont également été obtenues sur un modèle canin (Fig. 

1.24) (Shi, 1999). 
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Cependant, si cette méthode réduit considérablement la contribution des tissus, des nouveaux 

développements sont nécessaires pour maximiser la génération et la détection des signaux 

subharmoniques tout en maintenant une bonne résolution spatiale. Une solution a récemment 

été proposée par Maikusa et al. et repose sur la combinaison des composantes subharmonique 

et harmonique des échos. Pour cela, des impulsions modulées en amplitude, contenant ainsi 

deux fréquences, sont transmises (Maikusa, 2007). Une forte augmentation du rapport signal 

sur bruit a été mise en évidence sur un fantôme d’agar. 

 

Imagerie superharmonique 

Une autre approche possible pour limiter la prise en compte des échos provenant des tissus 

consiste à s’intéresser aux harmoniques générées par les microbulles qui sont supérieures à la 

seconde harmonique. Une méthode d’imagerie dite superharmonique a été proposée 

(Bouakaz, 2002b). La composante superharmonique est définie comme la somme des 

harmoniques d’ordre trois, quatre et cinq. Une amélioration du rapport contraste sur tissu par 

rapport à l’imagerie harmonique conventionnelle a été démontrée in vitro (Fig. 1.25). Le 

mode superharmonique permet une élimination des échos en provenance des tissus tout en 

offrant une sensibilité accrue aux microbulles par rapport au mode harmonique (Ma, 2006). 

Cet apport du mode superharmonique repose sur l’utilisation de fréquences plus faibles en 

transmission, fréquences auxquelles l’atténuation des ultrasons par les tissus mais aussi par les 

microbulles est réduite. De plus, une transmission à de faibles fréquences permet à la fois 

d’obtenir un faisceau ultrasonore plus uniforme et de réduire fortement la distorsion des ondes 

ultrasonores par les tissus, même à forte puissance acoustique. Ceci limite considérablement 

la génération d’harmoniques par les tissus. Un inconvénient majeur de cette méthode est la 

nécessité de transducteurs à large bande fréquentielle. Une solution consiste à utiliser une 

sonde double fréquence qui traite séparément la transmission et la réception (Bouakaz, 2002 
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b). La principale limite reste l’intensité des échos superharmoniques, beaucoup plus faible que 

celle de la seconde harmonique. Ce faible niveau d’énergie rend la détection des microbulles 

dépendante du bruit de fond et réduit ainsi le rapport signal sur bruit. La faisabilité de 

l’utilisation clinique de cette méthode pour l’étude de la perfusion myocardique a été 

récemment démontrée (Bouakaz, 2003 a). 

 

 

Fig. 1.24: Acquisition de rein par imagerie subharmonique sur un modèle canin avec 
Optison® (Shi, 1999). 

 

 

 

 

Fig. 1.25: Exemple de mesures expérimentales du rapport contraste sur tissu en mode 
harmonique (ligne discontinue, émission à 1,7 MHz) et en mode superharmonique (ligne 

continue, émission à 0,8 MHz) en fonction de la fréquence (Bouakaz, 2002 b). 
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CHAPITRE II 

 

Modélisation de la microcirculation par imagerie ultrasonore 

de contraste 

 

 

2.1 La microcirculation 

La perfusion tissulaire est assurée par la circulation capillaire. A un instant donné t, il n’y a 

que 5 % du sang circulant dans les capillaires mais cette proportion est cruciale car c’est à 

travers la paroi des capillaires systémiques que l’oxygène et les substances nutritives passent 

du sang vers le liquide interstitiel et que le gaz carbonique et les déchets du métabolisme 

passent dans le sang. 

Il existe deux mécanismes principaux pour adapter la perfusion aux besoins tissulaires. Dans 

un tissu au repos, la plupart des capillaires sont affaissés et la plus grande partie du sang passe 

directement des artérioles aux veinules par les canaux préférentiels. Quand un tissu devient 

actif, les métartérioles et les sphincters précapillaires se dilatent. La pression intracapillaire 

devient supérieure à la pression critique de fermeture et le sang se met à circuler dans les 

capillaires. Au cours d’un processus pathologique (tumeur, inflammation) ou au cours d’un 

processus de réparation tissulaire (par exemple, récupération après infarctus du myocarde) 

survient une prolifération des vaisseaux capillaires dont les différentes étapes sont regroupées 

sous le terme d’angiogénèse. 

La microcirculation, circulation s’effectuant à l’échelle des capillaires, est classiquement 

modélisée par une approche compartimentale définissant les échanges entre le volume 
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intracapillaire ou volume sanguin Vs, le volume extracapillaire extracellulaire Ve et le volume 

intracellulaire Vi (Fig.1).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Fig.2.1: Modélisation compartimentale de la microcirculation. Le sang contenant des 

molécules de l’agent de contraste perfuse les tissus, permettant théoriquement la distribution 
de l’agent dans trois compartiments différents ; le volume intracapillaire ou volume sanguin 
Vs, le volume extracapillaire extracellulaire Ve et le volume intracellulaire Vi. Les agents de 
contraste ultrasonores n’évoluent que dans le volume intracapillaire (O’Connor et al, 2007) 

 
L’étude de la microcirculation intravasculaire se fait par l’évaluation de deux paramètres : la 

perfusion tissulaire Fs, qui correspond au débit de sang dans les capillaires par unité de 

volume de tissu et la fraction volumique sanguine vs, qui correspond au volume de sang Vs, 

contenu dans le réseau capillaire par unité de volume de tissu. D’autres paramètres de la 

microcirculation permettant la caractérisation de la diffusion transcapillaire et extracapillaire 

existent : ce sont la perméabilité, l’indice de perméabilité ou la diffusion interstitielle. 

Cependant, les agents de contraste ultrasonores étant strictement intravasculaires, nous ne 

nous intéresserons qu’aux deux paramètres de la microcirculation intravasculaire, la perfusion 

tissulaire et la fraction volumique sanguine. 

 

2.2 Modélisation de la microcirculation par échographie de contraste 
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L’utilisation de l’échographie de contraste pour l’évaluation des paramètres microcirculatoires 

est de plus en plus répandue. La nature des agents utilisés et leurs interactions avec les 

ultrasons ont permis le développement de modèles cinétiques propres à l’échographie de 

contraste. Les différents modèles de perfusion utilisés en échographie de contraste sont 

présentés dans cette partie, avec leurs avantages et leurs limites. Le choix d’une méthode 

d’optimisation ainsi que la définition de critères permettant d’évaluer la qualité de la 

modélisation sont également discutés. 

Après injection d’un agent de contraste, dont la concentration locale varie au cours du temps, 

des séquences d’images dynamiques sont obtenues. Elles représentent des variations 

d’intensité au cours du temps (cinétiques). Ces cinétiques peuvent ensuite être modélisées afin 

d’obtenir des paramètres caractérisant la microcirculation. La modélisation comprend 

plusieurs étapes. 

 

2.2.1 Calibrage de l’information 

Le calibrage des données a pour objectif de convertir les informations fournies par l’imagerie 

dynamique, soit les cinétiques, en données pertinentes pour une modélisation ultérieure. Il 

s’agit donc, en théorie, de convertir les valeurs affichées dans l’image en valeurs 

proportionnelles à la concentration de l’agent de contraste à l’aide d’une fonction de 

conversion. Nous avons vu que la relation entre le rehaussement de l’intensité de signal 

produit par un agent de contraste et la concentration de cet agent est complexe en échographie 

de contraste. D’autres opérations, liées à la propagation des ultrasons dans les tissus, peuvent 

s’avérer nécessaires pour un calibrage correct des données. Les cinétiques devant être 

mesurées dans la même région d’intérêt tout au long de l’acquisition, l’immobilité des 

structures observée est requise. Ainsi, les mouvements présents dans l’acquisition doivent être 

compensés si l’acquisition des images n’est pas synchronisée. Le phénomène d’atténuation du 
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signal ultrasonore doit également être pris en compte. Une des étapes essentielles du 

traitement du signal RF consiste à compenser l’atténuation du faisceau ultrasonore en 

amplifiant de façon exponentielle le signal reçu. En effet, l’atténuation due aux mécanismes 

d’absorption et de diffusion est à l’origine d’une décroissance exponentielle de l’intensité de 

l’onde ultrasonore avec la distance parcourue dans le milieu atténuant. En pratique clinique, la 

compensation de l’atténuation est donc approximative ce qui perturbe la signification de la 

mesure de l’énergie rétrodiffusée.  

 

2.2.2 Quantification sur l’image finale (vidéodensitométrie) 

Si l’on suppose négligeable les phénomènes d’atténuation non compensés, la quantification de 

l’intensité de l’image (vidéodensitométrie) en niveaux de gris (de 0 à 255) est la technique la 

plus largement accessible pour quantifier la réponse à l’agent de contraste en pratique 

clinique. Ainsi, un grand nombre d’études présentées dans la littérature utilisent les logiciels 

de vidéodensitométrie pour la quantification du rehaussement du signal suite à l’injection 

d’un produit de contraste. Le signal subit en général une compression logarithmique. Le 

niveau de brillance de l’image est alors grossièrement proche du logarithme de la valeur du 

coefficient de rétrodiffusion et donc du logarithme du nombre de microbulles. En 

vidéodensitométrie corrigée, la quantification se fait par rétrocalcul de la courbe de 

compression à partir de la bande de gris (Image Lab, Toshiba ; Noesis ; Amid, Bracco ; 

Axius, Siemens Acuson). Cette technique ne permet cependant pas en théorie une mesure 

précise et sans biais du coefficient de diffusion en raison des nombreuses étapes de 

compression non linéaire et de seuillage subies par le signal. Elle permet néanmoins de faire 

une comparaison quantitative et objective du niveau de rehaussement de l’image moyennant 

quelques précautions d’affichage : compression vidéo linéaire à la dernière étape du 

traitement, niveaux de gris comparables d’une injection à l’autre 
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2.2.3 Quantification du signal avant la formation de l’image (raw data) avec compensation de 

post-traitement 

 

Pour se rapprocher de la relation directe entre le signal radiofréquence et le coefficient de 

rétrodiffusion, certains constructeurs d’échographe proposent désormais des logiciels de 

quantification du signal dite linéaire. Le principe est d’étudier la valeur du signal dans une 

région d’intérêt (ROI) définie sur l’image mais en recueillant le signal en provenance de cette 

ROI en amont de la conversion de standard et de la compression vidéo et en tentant par le 

calcul de remonter en amont du processus de compressions et de seuillages. Cet objectif est 

imparfaitement obtenu car une partie des informations est irréversiblement perdues suite à ces 

derniers processus. Ces logiciels (type HDI Lab®, ATL-Philips) permettent donc d’échapper 

aux ultimes étapes de compression logarithmique et d’extrapolation mais le signal qu’ils 

fournissent ne correspond pas exactement aux informations contenues dans l’amplitude du 

signal RF. 

 

2.2.4 Modèles de la microcirculation 

 

2.2.4.1 Modélisation de la cinétique de bolus 

Après injection de l’agent de contraste en bolus, l’étude des variations d’intensité au cours du 

temps (ou cinétiques) pendant la phase de remplissage (wash-in) et la phase d’élimination 

(wash-out) du bolus permet l’estimation de la microcirculation. Les différentes modalités 

d’imagerie utilisent des méthodes identiques, la plus utilisée étant la modélisation 

compartimentale. Cependant, celle-ci nécessite d’avoir accès à une entrée artérielle, utilisée 

comme fonction d’entrée. En échographie de contraste, cet accès n’est pas toujours assuré. 

Ainsi, les modèles de déconvolution et les modèles compartimentaux sont difficilement 
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utilisables. Par conséquent, seuls des paramètres descriptifs sont extraits des cinétiques de 

bolus : le pic du maximum d’intensité (i.e. l’intensité maximale), le temps du pic maximum 

d’intensité, la largeur du pic maximum d’intensité, le temps de transit moyen (τ) et l’aire sous 

la courbe.  

 

 

 

Fig.2.2: Modélisation du bolus et représentation des différents paramètres pouvant être 

extraits (Stoltz and Kaps, 2005). 

 

Afin de rendre l’extraction de ces paramètres plus robuste, un modèle peut être ajusté aux 

cinétiques de passage du bolus. Wilkening et al. ont proposé le modèle suivant (Wilkening 

2000 ; Postert, 2000): 
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où I(t) correspond à l’intensité du signal, Io est l’intensité sans agent de contraste, a1 est un 

facteur d’échelle, a2 et a3 sont respectivement les paramètres de décroissance et de croissance 

exponentielles, t0 correspond au retard temporel. La modélisation des cinétiques de bolus a été 

très peu appliquée chez le petit animal. Quelques applications sur un modèle tumoral murin 

(Elie, 2007) ou sur un modèle murin à base d’implants de Matrigel (Lucidarme, 2004 ; 

Stieger, 2006) pour l’évaluation de l’angiogénèse ont été réalisées. 

 

2.2.4.2 Modèles de destruction-reperfusion 

L’imagerie par destruction-reperfusion est une technique qui repose sur l’étude de la cinétique 

de remplissage d’un volume vierge de tout agent de contraste, perfusé par des vaisseaux 

afférents contenant une concentration constante de produit de contraste. Cette technique 

nécessite donc :  

- L’injection à un débit constant des microbulles. L’injection continue est en effet plus 

facile à modéliser que l’injection en bolus car les courbes de rehaussement ne sont pas 

dépendantes de la forme du bolus et les calculs de déconvolution ne sont pas 

nécessaires. Chez le petit animal cependant, une injection en bolus peut être utilisée 

également car, en raison d’une fréquence cardiaque élevée, d’un faible volume 

sanguin, et de valeurs de concentration en agents de contraste utilisées élevées, on peut 

considérer qu’un équilibre est atteint quelques dizaines de secondes après injection 

(Lucidarme, 2006) ;  

- Un volume exempt de tout agent de contraste alors même que la concentration de 

microbulles dans les vaisseaux afférents est constante. Condition qui n’est remplie que 

grâce aux propriétés des microbulles qui peuvent être détruites localement en un temps 

très court par un faisceau ultrasonore d’intensité élevée, ce qui équivaut à nettoyer un 

volume de son agent de contraste à un instant t=0. Ainsi, après destruction des 
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microbulles, au temps t=0, la concentration sanguine du produit de contraste est nulle 

dans ce volume et non nulle, avec une valeur constante, hors du plan de coupe ; 

- Les vaisseaux afférents vont alors remplir de microbulles le volume étudié : c’est la 

phase de remplissage ou reperfusion (fig 2.3 a). Afin de limiter au maximum la 

destruction des microbulles lors de la phase de reperfusion, l’imagerie est réalisée à 

très faible puissance acoustique.  

 

2.2.4.2.1 Modèle monoexponentiel croissant 

Wei et al. sont les premiers à avoir proposé une modélisation de la cinétique de reperfusion, à 

l’aide d’une fonction exponentielle suivante (Wei, 1998) :  

 

 

 

où I(t) correspond à l’intensité linéaire du signal en fonction du temps, C0 est la valeur 

constante de la concentration de l’agent de contraste en dehors du plan de l’image, le ratio 

Vs/V correspond à la fraction volumique sanguine vs et 1/β est le temps de remplissage 

caractéristique (temps de transit moyen) de l’agent de contraste. Le coefficient de 

proportionnalité a entre la concentration de l’agent de contraste et l’intensité ultrasonore est 

influencé par la section efficace de rétrodiffusion des microbulles. A est la valeur du plateau et 

A*β  correspond à la pente à l’origine (Fig.2.3 b). Wei and al. ont relié les paramètres A et 

β respectivement à la fraction volumique sanguine et à l’inverse du temps de transit moyen 

dans le tissu. Le produit A*β  correspond alors au flux sanguin et constitue une approximation 

de la perfusion tissulaire Fs. 
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Fig. 2.3: Modélisation de la cinétique de reperfusion. Après destruction de l’agent de 
contraste avec une impulsion à très fort index mécanique (en pratique, quelques 
impulsions), la reperfusion du volume est observée par imagerie à faible index mécanique 
et est modélisée par une fonction monoexponentielle (Seidel and Meyer-Wiethe, 2005). 
 

 
Chez l’animal, ce modèle a été appliqué pour l’étude de la perfusion cardiaque chez le rat 

(Thibault, 2005) et la souris (Raher, 2007), de la perfusion rénale chez le porc (Schlosser, 

2001), de la perfusion hépatique chez le lapin (Metoki, 2006), de la perfusion cérébrale chez 

le chien (Rim, 2001; Seidel, 2001) ou encore pour l’étude de la perfusion tumorale chez le 

petit animal (Broumas, 2005 ; Ferrara, 2000 ; Chomas, 2001 ; Pollard, 2003, 2007).  

Cependant, ce modèle ne fait pas l’unanimité et il est faiblement corrélé avec les résultats 

expérimentaux. De nombreux travaux présentent également des cinétiques de reperfusion 

ayant une faible pente initiale puis un point d’inflexion avant de tendre vers une valeur 

asymptotique, présentant la forme d’une courbe sigmoide. Ce phénomène a été observé in 

vivo dans le rein (Schlosser, 2001) et dans le cœur (Rim, 2001) (fig 2.4). 
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Fig.2.4: cinétiques de reperfusion cérébrales obtenues sur un chien avec injection continue 
de Sonazoid®. Les cinétiques, enregistrées pendant les manœuvres d’hypoventilation (a), 
de normoventilation (b) et d’hyperventilation (c). Un écart au modèle exponentiel est 
clairement visible lors de la première seconde et l’aspect sigmoïde des cinétiques est 
souligné. Les valeurs des paramètres des exponentielles sont précisées (Rim, 2001). 
 
 
 
 

2.2.4.2.2 Modèles sigmoïdes 

Lucidarme et al. ont souligné la différence entre les cinétiques de perfusion, en forme de S, et 

le modèle exponentiel et ont proposé un modèle multicompartimental prenant en compte la 

destruction de l’agent de contraste dans les vaisseaux afférents situés dans le plan de l’image 

(Lucidarme, 2003 a). En effet, le modèle monoexponentiel croissant, qui fait l’hypothèse 

d’une concentration de l’agent de contraste constante dans les vaisseaux alimentant le volume 

étudié, ne tient pas compte de cet élément. L’arrivée séquentielle de l’agent de contraste dans 

la zone étudiée, due à l’existence de différents flux et d’angles variables des vaisseaux 

afférents, a amené l’équipe de Krix à proposer un modèle multivaisseaux (Krix, 2003, 2004). 

Ce modèle a été validé sur un modèle tumoral de rat. 

Arditi et al. ont proposé une explication de la forme des cinétiques observées basées sur la 

distribution spatiale du faisceau ultrasonore dans la direction d’élévation (Arditi, 2006). 
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L’influence de la fonction de transfert du faisceau acoustique, qui caractérise l’image d’un 

point source observée à travers un milieu diffusant, avait déjà été proposée pour justifier la 

forme des cinétiques par Potdevin et al. (Potdevin, 2004), sans toutefois qu’un modèle prenant 

en compte ce phénomène et fournissant des paramètres reflétant des grandeurs physiologiques 

ne soit proposé. Arditi et al. ont proposé et validé in vitro le modèle sigmoïde suivant :  

 

 

où A est la valeur du plateau final atteint, τ est le temps de transit moyen entre le bord et le 

centre de la zone de destruction. K et D sont des paramètres propres à la sonde : K correspond 

au paramètre de transmission-réception de la sonde et s’exprime en m-1, tandis que D est 

l’épaisseur du faisceau ultrasonore dans la direction de l’élévation du faisceau. 

La fonction erf est la fonction d’erreur de Gauss (Gautschi, 1964), définie par : 

 

 

Des exemples de modèle de reperfusion sont présentés sur la figure 2.5. La principale limite 

de ce modèle est la nécessité de connaître certaines informations relatives à la zone de 

destruction et au profil du faisceau ultrasonore. 

 



 - 87 - 

87 
 

 

 

Fig.2.5: Exemples de fonction de remplissage normalisées E (t), pour quatre vitesses de flux 
différentes, avec A=100, K=0.276 mm-1 et D=8 mm. L’origine du temps est prise à la fin des 

impulsions de destruction des microbulles (Arditi, 2006). 
 
 

Ce modèle fait l’hypothèse d’une vitesse de flux unique. Une adaptation à la présence de 

plusieurs vitesses de flux a également été proposée. En présence d’une répartition des temps 

de transit moyens du flux, l’expression de l’intensité linéaire I (t) de la reperfusion devient :  

 

 

La distribution des temps de transit moyens est supposée suivre une distribution de densité de 

probabilité (DP) lognormale dont l’expression est (Zwillinger and Kokoska, 2000) : 

 

où m et s2 correspondent à la moyenne et à la variance de la distribution du logarithme des 

temps de transit moyens τ. 
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2.2.4.3 Modèles de destruction 

Les limitations du modèle de destruction-reperfusion ont conduit à envisager d’autres 

techniques, le principal objectif étant d’écourter la durée d’acquisition. En effet, l’analyse des 

cinétiques de diminution de la concentration des microbulles permet de répondre 

favorablement à cette contrainte. Cette approche consiste à observer la diminution de la 

concentration des microbulles par imagerie à index mécanique modéré. La concentration des 

microbulles dans la région d’intérêt étudiée diminue puis se stabilise à une valeur d’équilibre 

qui dépend à la fois de la destruction et de la reperfusion de l’agent de contraste, et donc de la 

fréquence d’acquisition et de la quantité d’agent de contraste injectée. Trois modèles 

mathématiques différents ont été proposés : un modèle linaire simple (Meyer-wiethe, 2005), 

un modèle monoexponentiel décroissant (Meyer et Seidel, 2002) et un modèle de 

décroissance exponentielle plus complexe appelé CODIM (Contrast Burst Depletion imaging) 

(Eyding, 2003 ;Wilkening, 2000 ; Lucidarme , 2003a) (Fig 2.6). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 
Fig. 2.6: Modélisation de l’évolution de la concentration de l’agent de contraste au cours de 

l’acquisition par imagerie intermittente (Eyding, 2003) 
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2.2.4.4 Modèle linéaire 

Le modèle linéaire est le suivant : 

A= I0- I1, où A est l’amplitude, I0 est l’intensité initiale du signal et I1 est l’intensité du signal 

après une impulsion. 

 

2.2.4.5 Modèle monoexponentiel décroissant 

Le modèle exponentiel décroissant a la forme suivante : 

 

 

où I(t) correspond à l’intensité du signal, I0 est la valeur du plateau final atteint, β correspond 

à la pente à l’origine et B est l’intensité initiale du signal.  

 

2.2.4.6 Modèle CODIM 

Enfin, le modèle CODIM a pour expression : 

 

 

 

où C représente la concentration de microbulles, D la fraction de microbulles détruites par 

chaque série d’impulsions, P le coefficient de perfusion et ∆t l’intervalle entre deux 

impulsions, n est le numéro de l’image considérée. 
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La modélisation des cinétiques de premier passage après injection de l’agent de contraste en 

bolus permet d’obtenir des paramètres intéressants pour une approche descriptive de la 

perfusion chez l’animal. Toutefois, l’accès à une fonction d’entrée artérielle n’est pas toujours 

possible. De ce fait, il est difficile d’obtenir des mesures des paramètres de la perfusion que 

sont la perfusion tissulaire et la fraction volumique sanguine. Pour y remédier, des modèles de 

destruction-reperfusion ont été développés. Nous avons vu que le modèle monoexponentiel 

croissant proposé par Wei et al. (Wei, 1998) n’était pas entièrement satisfaisant, et ceci en 

dépit de nombreux résultats encourageants. Pour pallier ces limites dues à la simplicité du 

modèle vis-à-vis du phénomène que l’on cherche à modéliser, plusieurs modèles de type 

sigmoïde (ou S-shape) ont été proposés, permettant notamment une meilleure prise en compte 

du début des cinétiques de reperfusion.  

La méthode de destruction-reperfusion comporte certaines limites. Elle nécessite un temps 

d’acquisition relativement long (souvent 30 secondes ou plus). Le même plan devant être 

imagé tout au long de l’acquisition, cette méthode est limitée par le mouvement, quasi 

incontournable en pathologie abdominale. Elle peut nécessiter alors une synchronisation de 

l’imagerie aux mouvements de l’organe (étude de la perfusion myocardique). De plus, une 

destruction incomplète ou inégale des microbulles dans le plan d’acquisition peut biaiser 

l’estimation des paramètres microcirculatoires. L’imagerie étant réalisée à faible index 

mécanique, les images obtenues ont un rapport signal sur bruit assez faible, ce qui peut limiter 

la visualisation des structures profondes. Enfin, l’injection continue de l’agent de contraste 

n’est pas toujours aisément réalisable, en particulier pour des études chez le petit animal, où 

les faibles flux et volumes de l’agent de contraste constituent un handicap important. 

La méthode de destruction permet de diminuer considérablement le temps d’acquisition. En 

effet elle ne requiert l’acquisition que de quelques images pour une durée d’acquisition de 

quelques secondes, ce qui permet de diminuer fortement l’influence du mouvement. Quelques 
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problèmes sont liés à la modélisation de la destruction des microbulles. L’intensité acoustique 

des impulsions émises et la fréquence d’acquisition des images doivent être optimisées afin de 

pouvoir modéliser la diminution de l’intensité du signal ultrasonore. Par exemple, si 

l’intensité acoustique et/ou la fréquence d’acquisition choisie(s) est (sont) trop faible (s), les 

microbulles détruites entre deux séries d’impulsions seront entièrement remplacées, et aucune 

diminution significative de l’intensité du signal ne pourra être observée et a fortiori 

modélisée. L’optimisation de ces deux paramètres s’avère donc déterminante. Une autre 

contrainte est d’avoir un lit capillaire entièrement rempli avant le début de l’étude de la 

destruction. Il s’agit donc d’attendre 15 ou 20 secondes pour permettre le remplissage du 

réseau microvasculaire, attente qui permet de choisir le meilleur plan pour l’étude ultérieure 

de la destruction des microbulles. (Lucidarme, 2003b). Cette nécessité d’un remplissage 

complet du réseau microvasculaire implique en revanche une quantité importante d’agent de 

contraste dans le plan d’intérêt et donc la présence d’atténuation due aux microbulles. 

 

2.2.5 Choix de la région d’intérêt 

Lorsque le modèle de perfusion a été déterminé, il faut déterminer si l’on souhaite travailler 

au niveau du pixel (analyse par pixel = paramétrique) ou bien au niveau de blocs de pixels (ou 

régions d’intérêt) préalablement définis par l’opérateur. L’analyse paramétrique permet 

théoriquement une estimation plus précise alors que l’approche par régions d’intérêt entraine 

une perte d’information et une dégradation de la résolution spatiale. Cependant, elle permet de 

réduire le bruit présent dans les données, ce qui peut parfois s’avérer déterminant. 

 

2.2.6 Critères de qualité 
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La qualité d’une modélisation repose sur de nombreux éléments et son évaluation s’avère 

complexe. La qualité des résultats de la modélisation ne peut être garantie sans vérification de 

la qualité de la modélisation, d’où la proposition de critères de qualité de la modélisation. 

Les différents critères d’estimation actuellement utilisés, et en particulier les critères mesurant 

l’amplitude du résidu de la modélisation (erreur quadratique, coefficient de corrélation r2 et 

erreur normalisée) ne sont pas toujours satisfaisantes, en raison notamment de leur sensibilité 

au rapport signal sur bruit. Deux types d’erreurs survenant au cours de la modélisation, sont à 

distinguer : l’erreur aléatoire b(t) dans les données d(t) et l’erreur non aléatoire due à un 

mauvais ajustement des données, indépendamment de la présence d’un bruit aléatoire dans les 

données. 

L’objectif de la modélisation est de minimiser l’erreur non aléatoire. L’erreur non aléatoire ou 

erreur de modélisation e(t) a été définie théoriquement comme l’écart entre la modélisation 

effective m(t) et la composante informative du signal do(t) que l’on cherchait à modéliser (Fig. 

2.7). Du fait de cette erreur, les données modélisées m(t) et les données résiduelles r(t) 

peuvent contenir à la fois de l’information et du bruit. L’erreur de modélisation peut ainsi être 

décomposée en deux composantes de natures distinctes, l’information perdue e- (mauvais 

ajustement des données) et le bruit modélisé à tort e+  (incertitude sur l’ajustement optimal) : 

e(t) = e- (t) + e+  (t) (Fig.2.7). 

La méthode de séparation mise au point par Balvay et al. permet de décomposer l’erreur 

quadratique (amplitude du résidu) en deux parties : l’amplitude de l’information perdue d’une 

part et l’amplitude du bruit résiduel d’autre part. Elle permet également d’estimer le rapport 

signal sur bruit dans les données initiales. 
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Fig.2.7: Les données expérimentales sont considérées (1) comme étant issues du processus 
physiologique do (t) et du bruit b (t). (2) Leur décomposition en données modélisées m (t) et 
données résiduelles r(t) peut donner lieu à deux erreurs distinctes: les données modélisées 

peuvent contenir une fraction du bruit modélisé à tort (erreur –e+) et avoir perdu une partie de 
l’information (erreur) e- (Balvay, 2005) 

 

L’estimation de l’amplitude des pertes d’information a permis de définir deux nouveaux 

critères de fiabilité normalisés : la fraction d’information modélisée (FIM) et la fraction 

d’information résiduelle (FIR). La FIM correspond au rapport entre l’amplitude du signal 

modélisé et l’amplitude du signal qu’il y avait effectivement à modéliser, à savoir l’amplitude 

des données auxquelles on aurait retiré le bruit. La FIM indique la qualité de modélisation 

dans le cadre de modèles simples. La FIR correspond au rapport entre l’amplitude de 
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l’information perdue et l’amplitude du résidu. Les critères de qualité mis au point permettent 

donc de différencier les problèmes d’ajustement des problèmes d’incertitudes liées au bruit. 

Cette différenciation, cohérente d’un point de vue théorique, permet aux critères d’être 

efficaces numériquement. La supériorité des nouveaux critères pour estimer la qualité des 

ajustements a été démontrée sur des séquences d’IRM réelles (Balvay et al, 2005). 

 

 

Bibliographie 

Arditi, M., Frinking, P., Zhou, X., and Rognin, N. (2006). A new formalism for the 
quantification of tissue perfusion by the destruction-replenishment method in contrast 
ultrasound imaging. Ultrasonics, Ferroelectrics and frequency control, IEEE Transactions on, 
53: 118-1129. 
 
Balvay, D., Frouin, F., Calmon, G., Bessoud, B., Kahn, E., Siauve, N., Clément, O., and 
Cuenod, C.A. (2005). New criteria for assessing quality fit in dynamic contrast-enhanced t1-
weighted MRI for perfusion and permeability imaging. Magn Reson Med, 54 : 868-77. 
 
Broumas, A.R., Pollard, R.E, Bloch, S.H., Wisner, E.R., Griffey, S., and Ferrara K.W. (2005). 
Contrast-enhanced computed tomography and ultrasound for the evaluation of tumor blood 
flow. Invest Radiol, 40 : 134-47. 
 
Chomas, J., Pollard, R.E, Wisner, E.R, and Ferrara, K.W. (2001). Subharmonic phase-
inversion for tumor perfusion estimation. In Ultrasonics Symposium, 2001 IEEE, volume 2, 
pages 1713-1716. 
 
Eyding, J., Wilkening, W., Reckhardt, M., Schmid, G., Meves, S., Ermert, H., Przuntek, H., 
and Postert, T. (2003). Contrast burst depletion imaging (codim): a new imaging procedure 
and analysis method for semiquantitative ultrasonic perfusion imaging. Stroke, 34: 77-83. 
 
Eyding, J., Krogias, C., Schollhammer, M., Eyding, D., Wilkening, W., Meves, S., Schroder, 
A., Przuntek, H., and Postert, T. (2005). Contrast-enhanced ultrasonic parametric perfusion 
imaging detects dysfunctional tissue at risk in acute mca stroke. 26: 576-582. 
  
Gautschi W. (1964). Error function and fresnel integrals. In Abramowitz, M. and Stegun, I., 
editors, Handbook of mathematical functions, volume 55, pages 295-329. NBS Appl. Math. 
Series, Washington, D.C.  
 
Krix, M., Kiessling, F., Farhan, N., Schmidt, K., Hoffend, J., and Delorme, S. (2003). A 
multivessel model describing replenishment kinetics of ultrasound contrast agent for 
quantification of tissue perfusion. Ultrasound Med Biol, 29: 1421-1430.  
 
Krix, M., Plathow, C., Kiessling, F., Herth, F., Karcher, A., Essig, M., Schmitteckert, H., 
Kauczor, H.-U., and Delorme, S. (2004). Quantification of perfusion of liver tissue and 



 - 95 - 

95 
 

metastases using a multivessel model for replenishment kinetics of ultrasound contrast agents. 
Ultrasound Med Biol, 30: 1355-1363.  
 
Lucidarme, 0., Franchi-Abella, S., Correas, J. M., Bridal, S. L., Kurtisovski, E., and Berger, 
G. (2003a). Blood flow quantification with contrast-enhanced US: "entrance in the section" 
phenomenon-phantom and rabbit study. Radiology, 228:473-9.  
 
Lucidarme, O., Kono, Y., Corbeil, J., Choi, S. H., and Mattrey, R. F. (2003b). Validation of 
ultrasound contrast destruction imaging for flow quantification. Ultrasound Med Biol, 29 
:1697-704.  
 
Lucidarme, O., Nguyen, T., Kono, Y., Corbeil, J., Choi, S. H., Varner, J., and Mattrey, R. F. 
(2004). Angiogenesis model for ultrasound contrast research : exploratory study. Acad 
Radiol, 11:4-12. 
 
Metoki, R., Moriyasu, F., Kamiyama, N., Sugimoto, K., lijima, H., Xu, H.-X., Aoki, T., 
Miyata, Y., Yamamoto, K., Kudo, K., Shimizu, M., and Yamada, M. (2006). Quantification 
of hepatic parenchymal blood flow by contrast ultrasonography with flash-replenishment 
imaging.  Ultrasound Med Biol, 32 :1459-1466.  
 
Meyer, K. and Seidel, G. n. (2002). Transcranial contrast diminution imaging of the human 
brain : a pilot study in healthy volunteers. Ultrasound Med Biol, 28 :1433-1437.  
 
Meyer-Wiethe, K., Cangur, H., and Seidel, G. U. (2005). Comparison of different ma-
thematical models to analyze diminution kinetics of ultrasound contrast enhancement in a 
flow phantom. Ultrasound Med Biol, 31:93-8.  
 
O’Connor, J.P.B, Jackson, A., Parker. G.J.M., and Jayson, G.C. (2007). DCE-mri biomarkers 
in the clinical evaluation of antiangiogenic and vascular disrupting agents. Br J cancer, 96: 
189-95. 
 
Pollard, R. E., Sadlowski, A., Chomas, J., Wisner, E., Griffey, S., and Ferrara, K. (2003). 
Contrast-enhanced destruction replenishment ultrasound for monitoring angiogenesis in a rat 
tumor model. Ultrasound Med Biol, 29 (Supplément 1):S73-S74.  
 
Pollard, R. E., Broumas, A. R., Wisner, E. R., Vekich, S. V., and Ferrara, K. W. (2007). 
Quantitative contrast enhanced ultrasound and assessment of tumor response to 
antiangiogenic therapy in rats. Ultrasound Med Biol, 33:235-245.  
 
Postert, T., Hoppe, P., Federlein, J., Helbeck, S., Ermert, H., Przuntek, H., Buttner, T., and 
Wilkening, W. (2000). Contrast agent specific imaging modes for the ultrasonic assessment of 
parenchymal cerebral echo contrast enhancement. J Cereb Blood Flow Metab, 20:1709-1716.  
 
Potdevin, T. G., Fowlkes, J. B., Moskalik, A. P., and Carson, P. L. (2004). Analysis of refill 
curve shape in ultrasound contrast agent studies. Medical Physics, 31:623-632.  
 
Raher, M. J., Thibault, H., Poh, K. K., Liu, R., Halpern, E. F., Derumeaux, G., Ichinose, F., 
Zapol, W. M., Bloch, K. D., Picard, M. H., and Scherrer-Crosbie, M. (2007). In vivo 
characterization of murine myocardial perfusion with myocardial contrast echocardiography : 



 - 96 - 

96 
 

Validation and application in nitric oxide synthase 3 deficient mice. Circulation, 116 :1250-
1257.  
 
Rim, S. J., Leong-Poi, H., Lindner, J. R., Couture, D., Ellegala, D., Mason, H., Durieux, 
M., Kassel, N. F., and Kaul, S. (2001). Quantification of cerebral perfusion with "real-time" 
contrast-enhanced ultrasound. Circulation, 104:2582-7.  
 
Schlosser, T., Pohl, C., Veltmann, C., Lohmaier, S., Goenechea, J., Ehlgen, A., Koster, J., 
Bimmel, D., Kuntz-Hehner, S., Becher, H., and Tiemann, K. (2001). Feasibility of the flash-
replenishment concept in renal tissue: which parameters affect the assessment of the contrast 
replenishment? Ultrasound Med Biol, 27:937-44.  
 
Schneider, M., Arditi, M., Barrau, M. B., Brochot, J., Broillet, A., Ventrone, R., and Yan, F. 
(1995). Br1 : a new ultrasonographic contrast agent based on sulfur hexafluoride-filled 
microbubbles. Invest Radiol, 30 :451-7.  
 
Seidel, G., Claassen, L., Meyer, K., and Vidal-Langwasser, M. (2001). Evaluation of blood 
flow in the cerebral microcirculation : analysis of the refill kinetics during ultrasound contrast 
agent infusion. Ultrasound Med Biol, 27: 1059-64.  
 
Seidel, G. and Meyer-Wiethe, K. (2005). Ultrasound perfusion imaging of cerebro-vascular 
disease. Seminars in Cerebrovascular diseases and stroke, 5: 132-140. 
 
Stieger, S.M., Bloch, S.H., Foreman, O., Wisner, E.R., Ferrara, K.W., and Dayton, P.A. 
(2006). Ultrasound assessment of angiogenesis in a matrigel model in rats. Ultrasound Med 
Biol, 32: 673-81.  
 
Stoltz, E.P. and Kaps, M. (2005). Ultrasound contrast agents and imaging of cerebrovascular 
disease. Seminars in Cerebrovascular diseases and stroke, 5: 111-131. 
 
Thibault, H., Lafitte, S., Timperley, J., Tariosse, L., Becher, H., Roudaut, R., and Dos Santos, 
P. (2005). Quantitative analysis of myocardial perfusion in rats by contrast echocardiography. 
J Am Soc Echocardiogr, 18: 1321-1328. 
 
Wei, K., Jayaweera, A.R., Firoozan, S., Linka, A.; Skyba, D.M., and Kaul, S. (1998). 
Quantification of myocardial blood flow with ultrasound-induced destruction of microbubbles 
administered as a constant venous infusion. Circulation, 97: 473-83. 
 
Wilkening, W., Postert, T., Federlein, J., Kono, Y., Mattrey, R., and Ermert, H. (2000). 
Ultrasonic assessment of perfusion conditions in the brain and in the liver. In Ultrasonics 
Symposium, 2000 IEEE, volume 2, pages 1545-1548. 
 
Zwillinger, D. and Kokoska, S. (2000). Continuous probability distributions. In Hall/CRC, C., 
editor, Standard Probability and Statistics Tables and Formulae, pages 81-130. boca Raton, 
Florida. 
 

CHAPITRE III 

Echographie de contraste en pathologie abdominale 
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3.1 Pathologie hépatique 

La possibilité de rehausser le signal doppler dans les circonstances où il est spontanément trop 

faible (exploration de la macrocirculation) a trouvé très tôt plusieurs indications en pathologie 

hépatique. Ainsi, l’échographie de contraste a été utilisée pour confirmer ou infirmer 

l’existence d’une thrombose portale chez des patients difficiles à imager (obésité, flux porte 

très ralenti) (Braunscweig, 1996), d’une occlusion de l’artère hépatique immédiatement après 

transplantation hépatique (Herold, 2001). Ses indications se sont ensuite progressivement 

étendues à l’analyse des rehaussements parenchymateux et tumoraux. En pratique clinique, 

l’analyse de la microcirculation hépatique reste le plus souvent qualitative mais l’analyse des 

rehaussements parenchymateux s’inspire des enseignements obtenus à partir des modèles 

cinétiques théoriques. Grâce aux modes d’imagerie spécifiques, les échographes modernes 

disposent d’une excellente sensibilité aux très faibles doses de contraste. Ainsi, l’absence de 

rehaussement signe l’absence de flux sanguin.  

Il existe une différence notable quant à la signification du rehaussement obtenu en 

échographie par rapport à l’IRM ou au scanner. En IRM et au scanner, le rehaussement 

parenchymateux dépend du flux sanguin local, du volume sanguin local et de la perméabilité 

capillaire aux molécules de contraste. Or, c’est plus souvent le rehaussement dû à 

l’extravasation de produit de contraste dans l’interstitium tumoral qui est à l’origine des 

descriptions sémiologiques des tumeurs en IRM ou en scanner (Francica G, 2008 ; Leen E, 

2004) : par exemple, la prise de contraste tardive en faveur de la présence d’un contingent 

fibreux ou la différence de rehaussement entre les métastases hypervascularisées et les autres 

est due à l’importance de leur perfusion mais aussi à l’importance de l’extravasation de 

produit de contraste dès le premier passage du bolus.  
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En échographie, le rehaussement ne dépend que du flux sanguin et de la richesse du lit 

capillaire, ce qui occasionne quelques différences sémiologiques, notamment en ce qui 

concerne les flux tardifs après injection. De plus, l’échographie de contraste possède un 

avantage déterminant sur les autres techniques d’imagerie : elle permet de voir l’arrivée du 

produit de contraste en temps réel au cours de la phase artérielle, apportant ainsi de 

nombreuses informations sur le degré et le profil de vascularisation tumorale. 

Nous rapportons les performances relatives de l’échographie de contraste en pathologie 

hépatique par rapport aux autres modalités d’imagerie en coupes grâce à deux articles que 

nous avons récemment publié et qui sont une synthèse de notre expérience personnelle et de la 

littérature. 
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Outre les indications cliniques détaillées dans ces articles, l’échographie de contraste peut 

également trouver sa place dans les maladies hépatiques diffuses. L’intérêt de l’échographie 

de contraste pour les maladies diffuses du foie a débuté en 1999. En effet, Albrecht et al. ont 

alors montré que le temps de transit (temps de passage du produit de contraste dans les veines 

hépatiques) était raccourci en cas de cirrhose par rapport aux patients non cirrhotiques 

(Albrecht 1999, a et b). Ces travaux ont été confirmés ensuite par diverses équipes (Sugimoto, 

2002 ; Zheng, 2005). Les fistules intra-hépatiques observées en cas de cirrhose expliqueraient 

ce raccourcissement. Ce signe a également été rapporté en cas de métastases hépatiques 

(Haendl, 2008). Deux études ont montré que cette mesure permettrait de séparer les hépatites 

de sévérité moyenne d’une part, des cirrhoses d’autre part, en fonction du score de Child 

(Lim, 2005 ; Blomley, 2003). Staub et al. ont rapporté récemment une série de 99 patients 

ayant eu une biospie hépatique des performances diagnostiques intéressantes pour 

l’échographie de contraste qui permettrait de différencier fibrose modérée et sévère, avec un 

seuil de 13 secondes pour le temps de transit des microbulles entre les veines portes et les 

veines hépatiques (Staub, 2009). Il s’agit d’une méthode relativement simple à mettre en 

place, et disponible sur tous les échographes.  

 

3.2 Pathologie rénale 

 

3.2.1 Pathologie rénale vasculaire 

L’exploration de la macrovascularisation rénale a été, comme dans le foie, l’une des 

premières applications cliniques de l’échographie de contraste. Il a en effet été montré 

initialement que l’échographie de contraste améliorait la détection des artères rénales 

principales et accessoires (Claudon, 2000). L’échographie de contraste prend une place 

croissante dans l’exploration de la pathologie rénale, en raison des limites de l’échographie 
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doppler conventionnelle : difficulté de visualiser les petites lésions tumorales dont la 

rétrodiffusion n’est pas différente de celle du parenchyme sain, de l’étude de la 

microvascularisation parenchymateuse. Elle se heurte à l’absence d’indication dans l’AMM 

(autorisation de mise sur le marché), en dehors de l’étude des gros vaisseaux, qui représente 

sans doute l’application la moins intéressante. L’échographie de contraste a un intérêt en cas 

d’occlusion de l’artère rénale pour laquelle l’examen Doppler est limité par la difficulté 

d’enregistrement du vaisseau dans son segment ostial ou post-ostial. En effet, si aucun signal 

ne peut être obtenu autour de l’ostium de l’artère rénale, l’injection d’agent de contraste 

ultrasonore, en facilitant la détection des artères renforce la confiance dans le diagnostic 

d’occlusion. L’échographie de contraste occupe en revanche une place réduite dans 

l’exploration de la sténose de l’artère rénale car l’amélioration de la sensibilité des systèmes 

ultrasonores a considérablement réduit le taux d’échec des dopplers des artères rénales dans 

ce cadre. L’évaluation fonctionnelle du retentissement de la sténose de l’artère rénale pourrait 

constituer une indication future avec la progression des logiciels de quantification du signal.  

En cas de suspicion de thrombose de la veine rénale, l’échographie de contraste améliore le 

repérage des veines rénales dans les cas difficiles et permet de faire la différence entre 

thrombus tumoral et cruorique, le thrombus tumoral se rehaussant fortement après injection. 

(Correas, 2006). La cinétique des microbulles dans le lit vasculaire rénal diffère de celle du 

parenchyme hépatique. Les microbulles ne sont pas phagocytées par les cellules rénales, et 

transitent simplement dans le système vasculaire. Il n’existe pas de phase de rehaussement 

tardif par accumulation rénale. Les microbulles demeurent strictement dans le compartiment 

vasculaire et ne passent ni dans l’urine ni dans le l’interstitium. L’échographie de contraste est 

un examen reproductible pour détecter les infarctus rénaux, avec une performance 

diagnostique proche de celle du scanner (Bertoletto, 2008 ; Quaia, 2006). Elle augmente en 

effet l’intensité du signal doppler des petits vaisseaux de la corticale rénale et améliore la 
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détection des flux très ralentis et des territoires infarcis. Cette amélioration porte en particulier 

sur les territoires profonds où l’atténuation du signal ultrasonore est plus importante (Correas, 

2007). Elle est également très intéressante pour le diagnostic de nécrose corticale en post-

opératoire d’une greffe rénale. L’échographie de contraste permet en cas de faux anévrysme 

de rechercher un saignement périrénal associé et détecte facilement l’extravasation des 

microbulles, même pour de très faibles saignements.  

 

3.2.2 Tumeurs du rein 

L’échographie de contraste présente un intérêt limité pour la détection des petites tumeurs du 

rein car la cinétique de rehaussement est pratiquement identique à celle du parenchyme sain 

qui l’entoure. La caractérisation des tumeurs rénales est aussi prise en défaut car, 

contrairement aux tumeurs du foie, il n’existe pas d’aspect évocateur de tumeur maligne. Le 

rehaussement des hamartomes, des oncocytomes et des carcinomes apparaît similaire. En 

revanche, l’échographie de contraste aide à différencier les pseudotumeurs rénales 

(lobulations fœtales, hypertrophie des colonnes de Bertin) des vraies masses rénales puisque 

les pseudotumeurs ont un rehaussement équivalent à celui du cortex rénal (Correas, 2006). 

L’échographie de contraste offre une meilleure résolution spatiale que le mode doppler 

couleur ou puissance, s’affranchissant notamment des artéfacts de « blooming ». Elle apparaît 

comme une méthode de choix pour la caractérisation des masses kystiques indéterminées car 

elle détecte les composantes tissulaires du kyste, la vascularisation des cloisons et de la paroi 

avec une sensibilité plus grande que celle du scanner (Quaia, 2008 ; Ascenti, 2007). 

L’identification d’une tumeur rénale au sein du cortex qui l’entoure dépend de deux 

paramètres, le débit et le volume sanguin local. Typiquement, la tumeur se rehausse de façon 

moins intense et surtout moins homogène que le cortex normal, avec un retard parfois minime 

s’il s’agit d’une lésion très vascularisée. La phase artérielle permet le plus souvent la 
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meilleure détection de la lésion, alors que son rehaussement est volontiers un peu plus tardif. 

Les tumeurs bénignes ne présentent pas de caractéristiques de rehaussement particulières 

permettant de les distinguer des tumeurs malignes (Fan, 2008). La visualisation des lésions 

tumorales solides et de leur contingent nécrotique est améliorée par l’injection des 

microbulles (Quaia, 2003 ; Tamai, 2005), et la mise en évidence d’une pseudo-capsule 

(rehaussement périphérique) est facilitée (Ascenti, 2004). 

 

3.2.3 Autres applications 

L’échographie de contraste, en améliorant le contraste entre les zones de néphrite et le cortex 

périphérique, permettrait un diagnostic de néphrite avec des performances diagnostiques 

comparables à celles du scanner (Mitterberger, 2008). Elle améliore également la détection 

des abcès. 

Le diagnostic de reflux vésico-urétéral peut être effectué en échographie après injection de 

produit de contraste dans la vessie (Giordano, 2007 ; Valentini, 2004) avec une bonne 

concordance entre les résultats de la cystographie ascendante et mictionnelle et ceux de 

l’échographie de contraste. La gradation du reflux, en outre, est possible, en échographie de 

contraste. L’injection du produit de contraste va se traduire par l’apparition, au sein de la 

vessie anéchogène, d’un flux de bulles hyperéchogènes se diluant dans le sérum salé, puis 

sédimentant progressivement au fond de la vessie ; le reflux, lui, se traduit par l’apparition des 

microbulles sous la forme d’échos assez intenses, mobiles, au niveau des uretères 

rétrovésicaux et lombaires et des cavités pyélo-calicielles. 

 

3.3. Echographie de contraste et néoangiogénèse. Evaluation de la réponse tumorale 

Une étroite corrélation a été observée entre croissance tumorale et angiogénèse. Celle-ci 

semble nécessaire aux apports nutritifs et aux apports d'oxygène indispensables dans la 
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croissance tumorale (Hanahan, 1997). Le processus de néoangiogénèse résulte d'un 

déséquilibre entre facteurs proangiogéniques et facteurs antiangiogéniques ; c’est une cascade 

d’évènements cellulaires et moléculaires qui associent plusieurs médiateurs à action pro ou 

antiangiogénique produits par les cellules tumorales, le sang et le stroma du tissu hôte. 

L’angiogénèse débute par une perte de l'inhibition de contact des cellules endothéliales qui 

vont migrer puis proliférer puis se réorganiser architecturalement pour former des 

néovaisseaux (rôle des facteurs de croissance et de facteurs chimio-tactiques). Le «basic 

Fibroblast Growth Factor» (bFGF) et le «Vascular Endothelial Growth Factor» (VEGF) sont 

les deux premiers facteurs à avoir été découverts (Kerbel, 2000). Ces facteurs de croissance 

activent les cellules endothéliales en se liant à des récepteurs de membrane. Les vaisseaux 

cibles augmentent alors de diamètre pour former des vaisseaux mères qui sont 

hyperperméables et largement fenêtrés, et dont l’existence est éphémère (Pettersson, 2000), 

mais qui peuvent évoluer vers la création d’artères musculaires ou de veines et vers un 

bourgeonnement actif. Les nouvelles thérapeutiques antiangiogéniques visent à freiner, voire 

interrompre l’apport sanguin tumoral, et induisent une nécrose des lésions avant qu’il y ait 

une modification de la taille tumorale initiale.  

L’imagerie fonctionnelle, qui consiste à évaluer les modifications de la microcirculation et en 

particulier de la néoangiogénèse, est en plein essor. En effet, il est admis que les critères 

RECIST (Response Evaluation Criteria In Solid Tumors) (Therasse, 2000) qui se basent sur 

l’évolution des dimensions tumorales sont imparfaits. Il apparaît plutôt nécessaire de mesurer 

directement la néovascularisation tumorale. Les méthodes d’imagerie en coupes disponibles 

pour l’étude de la microcirculation et de la néoangiogénèse chez l’animal et chez l’homme 

sont l’IRM, le scanner et l’échographie de contraste qui offrent une imagerie à la fois 

anatomique et fonctionnelle. L’IRM permet de mesurer la perfusion soit en utilisant des 

agents de contraste intravasculaires, soit, de manière moins habituelle par le marquage des 
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spins (spin labeling). L’IRM est limitée cependant par la complexité de la relation entre la 

variation d’intensité du signal et la concentration de l’agent de contraste. En effet, les 

phénomènes de relaxivité longitudinale et transversale, les effets de susceptibilité magnétique, 

les effets d’entrée de coupe et de phase jouent sur cette relation, qui n’est linéaire que pour 

des plages limitées de concentration. Pour des valeurs de concentration plus élevée, on 

observe une saturation et même une décroissance du signal (De Bazelaire, 2006). C’est 

pourquoi de faibles doses d’agent de contraste sont souvent utilisées. Ceci permet d’éviter une 

saturation du signal au pic aortique, mais entraîne un faible rehaussement dans la tumeur, 

limitant l’analyse des courbes de perfusion en raison d’un mauvais rapport signal sur bruit.  

La tomodensitométrie (TDM) après injection de produit de contraste permet la mesure de la 

perfusion tissulaire, de la fraction volumique sanguine, du volume interstitiel, de la 

perméabilité capillaire, du temps de transit moyen dans un grand nombre d’organes et de 

tumeurs chez l’homme. L’évaluation quantitative de la microcirculation tumorale est plus 

accessible qu’en IRM compte-tenu d’une relation linéaire existante entre l’augmentation de 

densité produite par un agent de contraste iodé et la concentration de cet agent (Cuenod, 

2006). L’échographie de contraste a, comme avantage potentiel, que les agents de contraste 

ultrasonore sont strictement intravasculaires. Aucun paramètre de perméabilité capillaire n’est 

donc à prendre en compte. Associée à la capacité des ultrasons à détruire les microbulles, 

cette particularité a permis, comme nous l’avons déjà souligné, le développement de modèles 

cinétiques pour l’évaluation de paramètres de la microcirculation. Son coût n’est pas 

important et elle est bien tolérée. La complexité de la relation entre le rehaussement de 

l’intensité du signal ultrasonore et la concentration de l’agent de contraste ultrasonore est une 

limite à la quantification. Si l’on considère l’intensité linéaire du signal, cette relation n’est 

linéaire que pour de faibles valeurs de pression acoustique (de Jong et Hoff, 1993). La 

quantification de la microcirculation en pratique clinique se heurte encore à des facteurs 
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limitants majeurs dont l’atténuation du signal par les microbulles, la destruction potentielle 

des microbulles et le mouvement. La place de l’échographie de contraste par rapport aux 

autres modalités d’imagerie ainsi que les résultats des études évaluant imagerie fonctionnelle 

en coupes et réponse tumorale aux traitements sont détaillés dans notre article (cf ci-dessous). 

Plusieurs études se sont en effet intéressées à la quantification en échographie de contraste de 

la réponse thérapeutique après administration de drogues antiangiogéniques (Lucidarme, 2006 

; Stieger, 2006, Mc Carville, 2006 ; Kono, 2007 ; Broillet, 2005) et ont souligné la 

dépendance des paramètres de perfusion à la cinétique de distribution de l’agent de contraste 

dans le compartiment sanguin, elle-même dépendante du débit sanguin, et des néovaisseaux 

présents et fonctionnels. Mais il s’agit toujours d’une quantification de la variation relative de 

la perfusion tissulaire d’une région anatomique à l’autre ou au cours du temps ou d’un 

traitement. Une étude publiée récemment (Nishida, 2009) rapporte une bonne corrélation 

entre une évaluation qualitative (scores selon le degré de rehaussement) du rehaussement en 

échographie de contraste et des marqueurs de l’angiogénèse dans les cancers du pancréas. Le 

caractère strictement intravasculaire des agents de contraste ultrasonores ainsi que la 

perméabilité accrue des néo-vaisseaux qui laissent diffuser les produits de contraste dans le 

compartiment interstitiel pourraient expliquer des difficultés de quantification ou de détection 

des néovaisseaux au sein de ces lésions. Une corrélation étroite a cependant été rapportée 

entre les mesures effectuées en échographie de contraste et en IRM pour la détermination du 

volume tumoral dans un modèle de tumeur chez la souris quelle que soit la valeur du débit 

(Yankeloov, 2006) ainsi qu’une corrélation avec les études IRM et TEP dans un second 

modèle (Niermann, 2007) 
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CHAPITRE IV 

Amélioration de l’évaluation de la perfusion 

rénale par une prise en compte de l’entrée 

artérielle 

 

 

 

 

 

Introduction 

Plusieurs modèles de perfusion spécifiques à l’imagerie ultrasonore de contraste permettent 

d’obtenir une estimation des paramètres de perfusion intravasculaire, à savoir la perfusion 

tissulaire et la fraction volumique sanguine. Par exemple, le modèle monoexponentiel 

croissant proposé par Wei et al. Permet d’obtenir une estimation de la perfusion tissulaire qui 

est le produit α x β des deux paramètres du modèle. Cependant, si ce paramètre est 

effectivement lié à la perfusion tissulaire, il dépend également d’autres facteurs, et notamment 
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de la concentration initiale de l’agent de contraste. Ainsi, la comparaison des différentes 

mesures n’est possible qu’en éliminant la dépendance du paramètre mesuré vis-à-vis de ces 

facteurs. Ce point est particulièrement dans le cas d’études longitudinales. Dans ce chapitre, 

une méthode permettant de réduire la variabilité des mesures dues à la concentration de 

l’agent de contraste est proposée. Cette méthode fait l’hypothèse d’une entrée artérielle 

accessible. Nous décrivons et discutons notre étude dans l’article ci-après et dans le chapitre 

discussion générale. 
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CHAPITRE V 

Détection des métastases hépatiques de tumeur 

carcinoïde en échographie de contraste: 

évaluation prospective de l’échographie de 

contraste.  

 

 

L’échographie est très souvent utilisée en première intention dans l’approche diagnostique des 

lésions secondaires hépatiques en raison de sa facilité de mise en œuvre, de son coût faible et 

de son innocuité. Toutefois, sa sensibilité et sa spécificité restent insuffisantes, notamment en 

raison d’un contraste tissulaire insuffisant qui ne permet pas de détecter des lésions 

d’échogénicité peu différentes de celles du parenchyme normal. Les premières études 

hépatiques utilisant les agents de contraste de première génération avaient souligné le 

comportement différent des lésions secondaires par rapport à celui du foie normal et celui des 

autres lésions hépatiques bénignes ou malignes. La mise à disposition des agents de contraste 

ultrasonores de seconde génération a introduit une nouvelle dimension, le temps réel, dans la 

détection de ces lésions par échographie. L’échographie de contraste permet ainsi une 

amélioration spectaculaire du contraste entre les lésions et le parenchyme normal, ainsi 

qu’une analyse spécifique des lésions par l’étude de la cinétique de captation du contraste au 
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sein des lésions. Compte tenu du recrutement particulier du CHU de Reims en tumeurs neuro-

endocrines, en collaboration avec le service du Pr Thiéfin et avec les Pr Cadiot et Dr Brixi-

Benmansour, nous avons mené une étude prospective pour évaluer l’échographie de contraste 

pour la détection des métastases hépatiques de tumeur carcinoïde. Cette étude a fait l’objet de 

l’article qui suit 
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Abstract: The purpose of our study was to prospectively compare unenhanced 

ultrasonography (US) to contrast-enhanced US (CEUS) in the detection of hepatic metastases 

from carcinoid tumor.  

Material and methods: 30 patients with carcinoid tumor prospectively underwent US, CEUS, 

and magnetic resonance imaging (MRI). Differences in sensitivity at US and CEUS were 

compared using a combination of the results of MR imaging, fine-needle biopsy, and follow-

up imaging. Lesion conspicuity was assessed subjectively for US and CEUS. 

Results: Seventeen patients had a total of 69 hepatic metastases. The addition of CEUS 

improved the detection of individual metastases from 47 (Se 68%; 95% CI: 57.0, 79.0) to 68 

(Se 99%; 99% CI: 96.7, 100.0). Contrast enhancement improved the subjective conspicuity of 
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metastases in 85% of patients. CEUS showed one more metastasis than did MRI in one 

patient, and MRI showed one more than did CEUS in one patient.  

Conclusion: CEUS is more sensitive than US in the detection of carcinoid liver metastases. 

Keywords Metastasis-Ultrasonography-Contrast-enhanced ultrasonography-MRI 

 

 

Introduction 

Carcinoid tumors are rare forms of gastointestinalgastrointestinal tumors. Although the 

overall incidence of carcinoid tumors appears to have increased in the past decades, the 

prognosis for patients with metastatic carcinoid tumors has improved during the last decade 

[1]. The liver is the commonest site for carcinoid tumor metastases, and their detection has 

treatment and prognostic implications. Accurate staging is also a prerequisite for monitoring 

chemotherapy. As most carcinoid tumors are slow-growing and have a low metabolic rate, 

assessment and follow-up of liver metastatic disease may benefit from a reliable, easily 

available, low-cost, non invasive imaging modality. Conventional B-mode ultrasonography 

(US) used to have a relatively poor sensitivity and specificity for imaging liver metastases and 

is inferior to computed tomography (CT) and magnetic resonance imaging (MRI) mainly due 

to a lack of contrast agents [2]. This has changed with the advent of microbubble contrast 

agents. The use of contrast agents combined with low-mechanical-index contrast-specific 

imaging techniques provides real-time imaging of focal liver lesions in the arterial, portal 

venous, and delayed phases. 

Contrast-enhanced sonography (CEUS) has been shown to be a suitable technique for the 

detection of liver metastases and to be more accurate compared to with conventional B-mode 

[3–7]. However, liver metastases from carcinoid tumor still represent a challenge to imaging 

methods because they are often small and hyperechoic, thus mimicking hemangiomas. 
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Although a few papers have reported neuroendocrine hepatic metastases features using CEUS 

[8–10], none has so far specifically evaluated CEUS in the detection of hepatic metastases. 

Magnetic resonance imaging (MRI) currently is the imaging modality which offers the 

highest diagnostic potential for assessment of liver involvement in patients with carcinoid 

tumor [11]. The purpose of our study was to prospectively compare unenhanced US to CEUS 

in the detection of hepatic metastases from carcinoid tumor, using a combination of the results 

of MR imaging, fine-needle biopsy, and follow-up imaging. 

 

Material and Methods 

Population of Patients 

The study was approved by the ethics committee of our institution, and written informed 

consent was available for all patients. From January 2004 to September 2007, 30 consecutive 

patients (12 men and 18 women, mean age :61,61 years, range 45–75 years) with 

histologically proven carcinoid tumor were included in a prospective study. The primary 

carcinoid tumor included were located in the gut (n = 17), pancreas (n = 8), kidney (n = 1), 

ovary (n = 1), and stomach (n = 2). In one patient, the primary tumor was unknown. Inclusion 

criteria were referral to the radiology department for MRI and/or US of the liver for suspected 

or known hepatic metastases. Exclusion criteria were pregnancy, breast-feeding, known 

allergy to sulfur hexafluoride, severe heart failure, coronary heart disease, pulmonary 

hypertension or contraindication to MR examination. Reference imaging examinations were 

performed within 0–8 days (mean 5 days). All patients underwent conventional US, contrast-

enhanced US,CEUS, and MRI. The primary comparisons were made between conventional 

and CEUS findings by using MRI as the standard of reference. The metastatic nature of the 

liver lesions was determined on the basis of biopsy of at least one of the lesions (n = 13), 

progression after chemotherapy on imaging or remission after chemotherapy. In most patients 
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(n = 25), follow-up data including US, CT, MR imaging, intraoperative US (n  = 5), and 

histologic findings (n = 13) - were available 4 months after the end of the study period (mean 

follow-up time 20 months, range 5–43 months). In the 5 five patients without follow-up data, 

the MRI interpretation could not be checked for correctness and was thus used as interpreted 

by the readers. For one patient, the data indicated that the original MR interpretation was 

incorrect. The reference count of metastases was corrected retrospectively. 

 

Imaging 

 

Imaging Technique 

All patients underwent B-mode and contrast-enhanced ultrasound (Acuson Sequoia, Siemens 

Medical Solutions, Erlangen, Germany). Scanning was performed by an experienced 

radiologist, blinded to any other imaging data, using a convex array 2–4 MHz transducer and 

Cadence contrast pulse sequencing (CPS) for contrast-specific technique. The CEUS was 

performed after injection of 2.4–4.8 ml of Sonovue® (Bracco, Italy) through the brachial vein 

as a bolus followed by a flush with 3–10 ml isotonic saline. The following imaging 

parameters were used: mechanical index 0.1–0.2, dynamic range 60– 65 dB, and frame rate 

9–20/s. The liver was scanned continuously for up to four minutes and studied during the 

hepatic arterial phase, portal venous phase, and late phase. The arterial phase was timed 10–

40 s after microbubble injection, after which the portal venous phase lasted from 45 s to 2 

min. Late phase started after 2 min but no temporal range was assigned to that phase because 

microbubble contrast agents are purely intravascular and do not have an interstitial or 

equilibrium phase. Digital cine clips were stored in a personal computer (PC) connected to the 

US equipment. Reference MR examinations were all performed in our institution according to 

a given protocol, on a 1.5-T imaging system (Signa; General Electric Medical Systems, 
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Milwaukee, WI). All MR images were acquired in the axial plane using a phased-array body 

coil. Slice thickness was 6 mm, with a 1 mm1-mm intersection gap for all pulse sequences. 

Fat-suppressed gradient echo T1-weighted images were acquired both before and after 

administration of gadoterate dimeglumine (Dotarem, Guerbet, Aulnay-sous-Bois, France). 

Dynamic contrast-enhanced MR images were obtained at an arterial, portal, and delayed 

venous phase. Fat-suppressed fast spin-echo axial T2-weighted images were also acquired. 

 

US and MRI Evaluation 

US digital cine clips were reviewed on screen by a first panel of two independent readers 

from 1 to 4 days after US examination (mean 2 days). MR images were analyzed by a second 

panel of two independent radiologists and difficulties were resolved by consensus. All readers 

were blinded to patient clinical history and results of the other imaging examinations. Each 

identified lesion was measured in the largest diameter in millimeters, and its vascularity 

evidenced after contrast injection was compared with the adjacent liver parenchyma. Lesions 

were localized in a liver segment according to the Bismuth and Couinaud classification [12 

14] and focal lesions were documented on schematic liver charts. Up to ten individual 

metastatic lesions per patient were documented; when more than ten were present, a precise 

count was not attempted. 

On baseline sonography, metastases were defined as round, oval, or lobulated solid focal 

lesions that were clearly discernible and that were neither simple cysts nor typical of 

hemangioma, focal fatty sparing or change. At CEUS, metastases were defined as sharply 

marginated round, oval, or lobulated hypoechoic defects in enhancing parenchyma in the 

portal venous or delayed vascular phase. For MRI, established criteria were used to identify 

metastatic and nonmetastatic lesions. For each patient, the final number of hepatic metastases 

actually present at the time US and CEUS were performed was determined by a consensus 
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reading including the results of MR imaging examination, US, CEUS, histopathological 

examinations after fine-needle biopsy, and follow-up imaging examinations. For each lesion, 

conspicuity of metastasis at CEUS was ranked subjectively by the radiologist as greater, 

unchanged, or less than at conventional US. 

 

Gold Standard 

The gold standard was the number of metastases revealed by a combination of MRI, 

preoperative US, fine-needle biopsy, and follow-up, as stated before. 

 

Statistics 

The sensitivity of baseline US and CEUS in the assessment of liver metastases were 

calculated using the results of gold standard as the standard. The sensitivity and specificities 

of both types of US for metastases were calculated on a patient basis. We also calculated the 

sensitivity for both types of US in the detection of individual metastases for each patient with 

metastases, and the sensitivities were compared by using the Wilcoxon signed rank test. A P 

value of less than 0.05 was considered to indicate a statistically significant difference. 

 

Results 

Seventeen patients had hepatic metastases as judged by MRI; 13 patients had no metastases 

(Table 1). There was no exclusion based on poor sonographic conditions. All patients with 

metastases at MRI showed metastases both at conventional US and at CEUS. Sensitivity and 

specificity in the detection of metastatic liver disease on a patient basis were thus of 100% for 

both US modalities. 

Sixty-eight hepatic metastases in seventeen17 patients were found at MRI. One lesion was 

seen only with CEUS and not found at MRI; it proved to be a small metastasis (4 mm at the 
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time of the diagnosis) on follow-up imaging that showed an increase in lesion size. A total of 

69 hepatic metastases in seventeen17 patients thus formed the population. CEUS found 68 out 

of 69 metastases in seventeen17 patients. One lesion was missed at both US and CEUS when 

compared with MRI findings; it was a subdiaphragmatic lesion that was not accessible to 

sonography. CEUS showed more MRI-confirmed metastases than did conventional US in 11 

of the 17 patients. 

CEUS detected more metastases (68/69, 99%) than did conventional US (47/69, 68%). Mean 

maximum diameter of the lesions was 32.1 mm (range 4–174 mm). Lesions missed at US and 

detected with CEUS had a mean maximum diameter of 14 mm, ranging from 4 to 21 mm 

(Fig. 1). Average sensitivity in the detection of individual metastases improved significantly 

from 68% to 99% (P < 0.0001). False-positive results were identified in two lesions in two 

different patients with conventional ultrasound; two were hemangiomas, diagnosed at MRI 

and confirmed on follow-up imaging. No false-positives results were found with CEUS. The 

lesion seen at CEUS and missed at MRI proved to be a metastasis at follow-up imaging. 

The one patient whose findings were false-negative on both baseline and the phase-inversion 

scans had a subdiaphragmatic lesion that was not accessible to sonography. Conversely, one 

lesion was missed by MRI examination and found only at CEUS, probably because of its 

small size. The US appearance of the metastases was hypoechoic compared with echogenicity 

of the surrounding liver parenchyma (48%, 23/47), hyperechoic (26%, 12/47), or very 

heterogeneous with combined echo-poor and echo-rich parts (26%, 12/47). Seventy-eight 

percent (53/68) of metastases were markedly enhancing in the arterial phase, either 

homogeneously or peripherally, and 11 of 68 metastases were completely isoechoic to the 

parenchyma in the arterial phase (Fig. 2). In the portal venous phase, the carcinoid liver 

metastases appeared hypoenhancing (40%, 27/68) or isoenhancing (60%, 40/68). Only one 

lesion was still markedly enhanced at the portal venous phase. Fifty-two percent displayed 
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peripheral enhancement with central necrosis. In the delayed venous phase, all 68 lesions 

were hypoechoic relatively to adjacent liver parenchyma (Fig. 3). Subjective conspicuity was 

increased after contrast material administration in all patients but two. 

 

Table 1 

 

Patient Number of metastases 

1 4 

2 2 

3 2 

4 3 

5 5 

6 4 

7 3 

8 7 

9 4 

10 3 

11 6 

12 3 

13 9 

14 5 

15 3 

16 3 

17 3 
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Discussion 

Liver metastases from carcinoid tumors do not behave as metastases from other origin do. 

Their frequent hypervascularization with a strong arterial and capillary blood supply 

resembles that of shunt hemangiomas, small hepatocellular carcinomas, adenomas or 

hypervascular tumors of other origin [9, 15]. Mork et al. [9] in their article comparing CEUS 

characteristics of liver metastases from neuroendocrine tumors with those of metastases of 

other origin conclude that sensitivity of CEUS in identifying malignancy based on the lack of 

portal venous enhancement is higher for metastases of other origin. However, until now, as far 

as we know, no published study has specifically reported the value of CEUS in detecting 

hepatic liver metastases from carcinoid tumors. 

Contrast-enhanced ultrasound found significantly more metastases compared with US, with a 

specificity of 99% versus 68%. However, no additional patients were found to have metastatic 

disease with CEUS only. Metastases detected with CEUS only were indeed relatively small 

(<21 mm) and often associated with larger lesions. The ability of conventional US to depict a 

hepatic metastasis is limited by the relatively small difference in backscatter between the 

lesion and the hepatic parenchyma, which results in poor contrast differentiation between the 

two tissues. The use of an ultrasound contrast agent increases the echogenicity of the liver in 

its postvascular specific phase as the microbubbles accumulate in the normal parenchyma, 

whereas the echogenicity of metastases, on the other hand, remains unaffected, since they do 

not accumulate the contrast agent in the postvascular phase. As far as metastases from 

carcinoid liver are concerned, their detection is also based on their strong enhancement at an 

arterial phase, based on their strong arterial supply. Our findings of a frequent pronounced 

arterial enhancement with late washout is consistent with what has been previously described 

[9, 15]. Although we did not specifically try to compare the value of the different vascular 

phases in the detection of metastases, it seems that the late phase was the most valuable as 11 
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out 68 metastases were isoechoic compared with liver parenchyma in the arterial phase 

whereas all metastases were were seen as defects in the parenchyma in the late phase. We also 

show that the conspicuity of the lesions was assessed better on the contrast-enhanced image 

than on the baseline image although, unfortunately, we did not confirm this finding 

quantitatively. It is noteworthy that internal content of the lesions and areas of necrosis were 

also better seen. 

The difference between CEUS and MR imaging was not significant. The one patient whose 

findings were false negative on both the baseline and the phase-inversion scans had a 

subdiaphragmatic lesion that was not accessible to sonography. Conversely, one lesion was 

missed by MRI examination and found only at CEUS, probably because of its small size. It is 

well known that limitations of CEUS include visualization of subdiaphragmatic lesions and 

small metastases. 

Using CEUS, no false-positives were found, whereas baseline US misinterpreted metastases 

that were in fact hemangiomas in two cases. Differential diagnosis of hemangiomas may be 

indeed be a problem, particularly in case of fatty liver when using baseline ultrasound. MRI 

has been shown to be an imaging modality of choice in the evaluation of hepatic metastases 

from neuroendocrine tumors. However, with MRI, some metastases may, rarely, have an 

atypical hypovascular or delayed enhancement, or a peripheral enhancement with progressive 

fill-in mimicking hemangioma [4, 5]. We did not encounter such lesions in our series. 

Moreover, using CEUS, although some of the lesions were isoenhancing (40/68) or markedly 

enhancing (1/68) in the portal venous phase, all lesions were hypoenhancing at the late phase, 

allowing for a confident diagnosis of metastasis. We thus believe, although it has been 

reported that hemangiomas may, rarely, exhibit peripheral enhancement with a late 

hypoechoic appearance [18], that CEUS is an interesting imaging modality in the 

differentiation between liver metastasis from carcinoid tumor and atypical hemangioma. Our 
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findings are not completely in accordance with Mork et al.’s [9]. They indeed report up to 

11% of NET liver metastases that were isoechoic on the delayed phase. Our study is limited in 

some respects. Although metastatic disease to the liver was proven in all patients, a detailed 

lesion-by-lesion histopathologic analysis was not possible because none of the patients in this 

series underwent hepatic resection as a treatment of its metastases. Another problem was 

related to recognition of individual lesions on sonography and on the reference imaging 

because of the different imaging planes used, despite the assignment of lesions to their 

Couinaud segment. This led to different segmental localizations of identical lesions, 

particularly in case of multiple lesions. We thus had to allow a degree of flexibility when 

correlating individual lesions. Cost-effectiveness has not been addressed in this study, but it 

would be of value in future studies. Cost-effectiveness has not been addressed in this study, 

but its inclusion would be of value in future studies. Evidence of the cost-effectiveness of 

contrast-enhanced sonography in radiology has not yet been published. By improving the 

diagnostic accuracy of unenhanced sonography, Sonovue-enhanced sonography may limit the 

need for further investigations, with potential cost savings dependent on the experience and 

specialist training of the interpreter [19]. Lastly, our population was quite small and further 

studies on larger population are needed. 

 

Conclusion 

We found that CEUS is more sensitive than US in the detection of hepatic metastases from 

carcinoid tumors. Our results support the use of CEUS in the follow-up evaluation of patients 

with this condition. However, further studies are needed to determine the impact of CEUS 

compared with US on patient care. 
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Figure legends 

 
Fig. 1 a and b: Small liver metastasis from carcinoid tumor depicted with contrast-enhanced 

ultrasound only. Conventional US does not show any abnormality (a) whereas contrast 

enhanced ultrasound (b) at an arterial phase (12 s) reveals a markedly enhancing 15 mm 

rounded lesion (arrow) 

Fig. 2 a and b: Large liver metastasis from carcinoid tumor at conventional US (a) and at 

CEUS (b) in the arterial phase (11 s). The lesion is markedly enhancing with a central area of 

necrosis (arrow) that was not seen on baseline ultrasound and its conspicuity is slightly 

increased 

Fig. 3 a, b, c: Small liver metastasis from carcinoid tumor. Conventional US shows a 

hypoechoic lesion (a, arrow). This lesion is more conspicuous at CEUS. It is moderately 

enhancing with a peripheral enhancement in the arterial phase (17 s) (b) and is well seen, as a 

hypoechoic lesion against the surrounding enhancing liver parenchyma, in the delayed venous 

phase (4 min) (c, arrow) 
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Figure Ia 

 

 

Figure Ib 
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Figure IIa 

 

 

Figure IIb 
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Figure IIIa 

 

Figure IIIb 
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Figure IIIc 
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CHAPITRE VI 

  

Traitement par radiofréquence des tumeurs 

rénales: performances diagnostiques de 

l’échographie de contraste pour la détection 

précoce du reliquat tumoral après traitement. 

 

 

L’incidence des cancers du rein a augmenté ces dernières années. Le développement des 

techniques d’imagerie en coupes a permis la découverte des tumeurs rénales à un stade peu 

évolué, alors qu’elles sont asymptomatiques et encore de petite taille. Ces petites tumeurs sont 

de meilleur pronostic car découvertes à un stade plus précoce et rarement métastatiques. Le 

diagnostic anatomopathologique est toutefois important au plan pronostique, en particulier 

pour certaines formes: 

- les carcinomes tubulopapillaires (de type 1) donnent peu de métastases mais sont 

volontiers multiples et récidivent volontiers en homo ou controlatéral, 

- les carcinomes des tubes collecteurs (ou carcinomes de Bellini) sont de mauvais 

pronostic. 

Leur taux de croissance est mal connu et semble très variable. Certains de ces petits 

carcinomes rénaux peuvent être multiples, en particulier en cas de carcinome tubulopapillaire 

ou de cancer héréditaire. Ainsi, dans le cadre de la maladie de Von Hippel Lindau, les 

tumeurs sont volontiers multiples et d’évolution plus rapide. Autrefois justifiées par le 



 - 199 - 

199 
 

contexte (existence de tumeurs multiples, récidivantes, survenant chez un patient présentant 

une insuffisance rénale, sur rein unique ou chez un patient âgé), les indications de la chirurgie 

conservatrice se sont peu à peu élargies. Depuis quelques années, cette chirurgie se développe 

de principe pour les tumeurs de moins de quatre cm avec de bons résultats en termes de survie 

à cinq ans et de taux de récidive. 

Chez certains patients toutefois, une chirurgie ouverte ou laparoscopique, complète ou 

partielle, est trop lourde ou susceptible de compromettre la fonction rénale. Par ailleurs, chez 

les sujets de plus de 75 ans, les risques respectifs de la chirurgie et de l’évolution de la tumeur 

sont à mettre en balance. Des modalités encore plus conservatrices comme l’ablation par 

radiofréquence percutanée. Se sont donc développées. 

Les ondes de radiofréquence sont des rayonnements électromagnétiques non ionisants dont la 

longueur d’onde s’étend de 1 m à 30 km. Les ondes utilisées dans le contexte de l’ablathermie 

tissulaire sont de moyenne fréquence (400 à 500 kHz). L’absorption de l’énergie véhiculée 

par le courant de radiofréquence se traduit au niveau des tissus par une élévation thermique 

qui varie de 50 à 100 degrés. Il en résulte une nécrose de coagulation du tissu chauffé dont la 

taille est limitée. En effet, la dénaturation tissulaire induite par le chauffage diminue la 

conduction du courant de radiofréquence principalement en raison de  modifications ioniques 

liées à la déshydratation. Pour accroître la taille des lésions, les constructeurs ont proposé 

différentes solutions techniques : aiguilles en parapluie se déployant dans la tumeur selon des 

diamètres différents, chaque branche conduisant le courant de radiofréquence, aiguilles 

perfusées afin d’hydrater le tissu chauffé et d’améliorer la conduction du courant dans la zone 

à détruire, aiguilles refroidies pour limiter les phénomènes de carbonisation au contact de 

celles-ci, aiguilles multiples (cluster) et, plus récemment, un système multipolaire à aiguilles 

multiples. Le traitement par radiofréquence percutanée des tumeurs rénales est réalisé sous 

anesthésie générale ou neurosédation et analgésie, sous contrôle TDM ou TDM et 
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échographique. Selon le système utilisé, le (les) applicateurs est/sont positionné (s) 

directement au niveau de la tumeur ou par l’intermédiaire d’une aiguille porteuse qui sera 

placée au contact de la tumeur pour servir de guide. Celle-ci facilite la réalisation d’une 

biopsie dans le même temps si nécessaire. Le protocole de chauffage dépendra du système 

utilisé et de la taille de la tumeur. En cas de proximité d’une structure digestive ou de 

l’uretère, 20 à 40 cc de liquide peuvent être injectés pour éloigner ces structures de la zone 

chauffée. En cas de proximité d’un calice, il est recommandé de monter une sonde urétérale 

dans le bassinet pour assurer un refroidissement de la voie excrétrice au cours du chauffage. 

 

L’efficacité du traitement est jugée en TDM ou en IRM selon des délais variables après le 

traitement (de un jour à trois mois). Trois ou quatre contrôles par imagerie dans la première 

année sont généralement recommandés puis un tous les ans, de façon à détecter un reliquat 

tumoral puis une récidive (le tout étant actuellement regroupé sous le terme de local tumor 

progression, faisant l’hypothèse que si récidive il y a c’est en fait une «repousse» de cellules 

tumorales laissées en place). L’injection de produit de contraste, quelque soit la modalité 

d’imagerie est indispensable à la détection du reliquat ou de la récidive tumorale. L’IRM est 

privilégiée si la fonction rénale du patient est altérée. L’idéal serait bien entendu de pouvoir 

détecter le reliquat tumoral le plus tôt possible avec un examen d’imagerie non toxique pour 

la fonction rénale. L’échographie de contraste présente l’avantage énorme de ne pas être 

néphrotoxique et de pouvoir être réalisée facilement. L’examen par échographie de contraste 

est cependant gêné dans la première demi-heure suivant le traitement par le dégagement 

gazeux lié au traitement mais la réalisation de cet examen ultérieurement est possible. Nous 

avons donc mené une étude prospective, en collaboration avec le Pr Correas du service de 

radiologie de l’hôpital Necker, destinée à évaluer les performances de l’échographie de 

contraste dans le  suivi précoce des tumeurs rénales traitées par radiofréquence percutanée. 
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DISCUSSION  

 

L’échographie de contraste permet l’exploration fonctionnelle des organes et des tumeurs, 

fournissant une étude qualitative de la microcirculation tissulaire avec des résolutions 

spatiales et temporelles particulièrement élevées. De plus, le développement de modèles 

spécifiques à l’imagerie ultrasonore de contraste permet l’estimation quantitative de 

paramètres fonctionnels de la microcirculation tels que la perfusion tissulaire ou la fraction 

volumique sanguine. Ces modèles exploitent la double particularité des microbulles 

composant les agents de contraste ultrasonores de pouvoir être détruites par des ultrasons et 

de rester strictement intravasculaires. Cependant, la validité de ces paramètres fonctionnels 

pour des études in vivo dépend de la prise en compte de plusieurs facteurs liés à la 

propagation des ondes ultrasonores dans les tissus en présence de microbulles. Sans une prise 

en compte adaptée de ces différents facteurs, la pertinence des paramètres de la 

microcirculation estimés n’est pas assurée.  

1 - Une des difficultés à laquelle se heurte l’estimation précise des paramètres de la 

microcirculation est la variation de la concentration de l’agent de contraste. En effet, la 

concentration de l’agent de contraste après sa reconstitution peut varier, par exemple, pour le 

Sonovue, d’un facteur 1 à 5. De plus, la possible destruction de microbulles au cours des 

acquisitions modifie la concentration de l’agent de contraste. Bien que la variabilité de la 

concentration de l’agent de contraste soit généralement associée à une injection en bolus, elle 

est également significative lors d’une infusion continue. Le but du travail expérimental de 
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cette thèse était d’évaluer la reproductibilité de l’estimation de la perfusion tissulaire rénale en 

échographie de contraste et de proposer une méthode qui, en exploitant l’intensité du signal au 

niveau de l’entrée artérielle, permette de s’affranchir de la variabilité de la concentration de 

l’agent de contraste injecté. Pour cela, des acquisitions de destruction-reperfusion ont été 

réalisées, les cinétiques de reperfusion obtenues dans trois régions d’intérêt (cortex antérieur, 

cortex postérieur, et artère segmentaire) étant ensuite ajustées par un modèle monoexponentiel 

croissant proposé dans la littérature (Wei et al, 1998). Les séquences d’images acquises ont 

été enregistrées au format AVI puis analysées. 

Dans un premier temps, un traitement manuel des données a été effectué. Cela a consisté en 

une extraction des cinétiques à partir des ROIs grâce au logiciel Imagelab®. Une 

normalisation a ensuite été effectuée dans Excel®, puis la modélisation des données à partir du 

0 était effectuée dans Deltagraph®. Cette méthode s’est avérée extrêmement laborieuse et peu 

robuste, prenant environ 20 fois plus de temps que le traitement des données effectué ensuite 

avec le logiciel Echoperf développé par le Dr Mulé. La modélisation de la microcirculation a 

débuté par le calibrage des données, le but étant d’obtenir des valeurs proportionnelles à la 

puissance acoustique à partir des valeurs affichées sur l’image échographique, exprimées en 

niveaux de gris. Nous avons vu que le signal radiofréquence, une fois numérisé, subit une 

compression logarithmique. La courbe de contraste utilisée pour la construction de l’image et 

affichée à l’écran à gauche des images a été extraite pour obtenir la correspondance entre dB 

et niveaux de gris. 

Une fois la conversion des niveaux de gris en décibels réalisée, la compression logarithmique 

a été annulée en faisant subir aux intensités exprimées en décibels l’opération inverse de la 

transformation logarithmique (P= 10 I/1O), P étant l’intensité linéaire du signal et I l’intensité 

acoustique en décibels. En théorie, l’intensité acoustique est proportionnelle à la puissance 
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acoustique linéaire, et donc à la concentration de microbulles, si l’index mécanique utilisé est 

faible.  

La compensation des mouvements d’origine respiratoire est également importante et 

nécessaire à une quantification reproductible. Chaque pixel ou région d’intérêt étudiés devant 

représenter le même élément de volume au cours du temps, tout mouvement doit être éliminé 

au préalable. En échographie, aucune technique de synchronisation respiratoire n’est 

disponible en routine clinique. Les méthodes de « recalage » ne compensent en général le 

mouvement que dans le plan d’acquisition. Aucune méthode de compensation du mouvement 

n’a été appliquée dans le logiciel utilisé dans notre étude, mais nous avons changé 

manuellement ponctuellement la position de la ROI lorsque celle-ci s’était un tant soit peu 

modifiée. De plus, la sonde ayant été fixée avant les acquisitions, quasiment aucun 

mouvement n’était présent dans les acquisitions. 

Pour chaque région d’intérêt, les valeurs linéaires des pixels ont été moyennées pour chaque 

image de manière à obtenir la variation d’intensité linéaire moyenne dans la région d’intérêt 

au cours du temps. Au niveau de l’artère, seuls les pixels dont la valeur était supérieure à 75 

% du pixel maximal étaient pris en compte, ce qui a permis d’éliminer les parenchymes 

avoisinants et d’optimiser la reproductibilité sur cette région d’intérêt. La taille des ROIs se 

voulait la plus grosse possible, afin d’être reproductible, et les ROIs étaient identiques pour un 

rein donné.  

Les cinétiques linéaires ont été ajustées par le modèle monoexponentiel croissant auquel un 

délai t0 a été ajouté. En effet, Lucidarme (2003a) a mis en avant la différence entre les 

cinétiques de reperfusion, en forme de S, et le modèle monoexponentiel croissant. Il a proposé 

un modèle multicompartimental prenant en compte la destruction de l’agent de contraste dans 

les vaisseaux afférents situés dans le plan de l’image. Le délai t0 que nous avons rajouté 

correspond au temps de début de montée de l’exponentielle des cinétiques de reperfusion. 
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L’ajustement ainsi obtenu a permis d’obtenir une estimation du débit. Les valeurs de débit 

réels et estimées étaient faiblement corrélées. De plus, il existait un effet rein pour toutes les 

ROIs sauf pour le cortex postérieur.  

Le produit α x β estimé a ensuite été normalisé par l’intensité moyenne du signal obtenu au 

niveau de l’entrée artérielle. Nous avons utilisé l’intensité de signal artérielle avant la 

destruction des microbulles car, en dépit de séquences de destruction à forte puissance 

acoustique, il n’a pas été possible de détruire complètement toutes les microbulles présentes 

dans l’artère ni donc de ramener tous les signaux à 0. La prise en compte de l’entrée artérielle 

peut également être assurée en normalisant par l’intensité de signal artérielle au moment du 

plateau de la reperfusion. Dans un article récent (Quaia, 2009), les auteurs décrivent un 

nouveau modèle mathématique multicompartimental destiné à la quantification du débit rénal 

cortical en échographie de contraste et normalisent l’intensité de signal du plateau par celle 

d’au moins deux artères segmentaires adjacentes (ROI de 5 x5 mm).  

Après la normalisation, nous avons obtenu une corrélation élevée et significative entre débit 

réel et estimé dans toutes les ROIs. L’effet individu mis en évidence avant normalisation a 

persisté, de façon moindre cependant, sauf pour le cortex postérieur. Cet effet traduit la 

présence de sources de variabilité entre les acquisitions autres que la variation de l’agent de 

contraste. Le phénomène d’atténuation du signal ultrasonore nous est apparu comme un 

facteur majeur limitant la reproductibilité des mesures d’un rein à l’autre. Ce phénomène sur 

un rein était tellement important (concentration de microbulles trop élevée en raison d’un 

délai trop long entre le début de l’infusion continue et le début des acquisitions) que les 

données issues de ce rein pour les hauts débits se sont avérées inexploitables. Pour les autres 

reins, la concentration utilisée n’engendrait pas d’artéfacts de masquage détectables 

visuellement. Cependant, la présence du cortex antérieur entre la sonde et les autres régions 

étudiées entraîne forcément une atténuation du signal dans les régions les plus profondes. Le 
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signal artériel utilisé pour normaliser les paramètres estimés est notamment sujet à ce 

phénomène. Ceci peut en partie expliquer que les résultats pour le cortex antérieur soient un 

peu moins bons que ceux obtenus pour le cortex postérieur.  

Ce phénomène d’atténuation aurait pu être minimisé si le protocole n’avait pas été conduit 

avec des débits progressivement croissants et les débits les plus élevés administrés en dernier, 

alors même que les modifications de la population de microbulles dans le circuit de perfusion 

et dans la pompe étaient maximales.  

Par ailleurs, la quantité totale de l’agent de contraste que nous avons utilisée est surement trop 

élevée, même si elle a été atténuée par une dilution initiale du Sonovue et par une dilution 

dans les deux litres du liquide de perfusion.  

La focalisation du faisceau ultrasonore peut également expliquer en partie l’effet individu 

observé. La distance focale a été systématiquement réglée au niveau du cortex postérieur, ce 

qui peut expliquer en partie que les résultats pour le cortex antérieur soient un peu moins bons 

que ceux obtenus pour le cortex postérieur. 

Enfin, la possible modification de la microcirculation au niveau du cortex antérieur due au 

contact appuyé de la sonde avec le rein peut également contribuer aux moins bons résultats 

obtenus dans cette région.  

L’objectif de l’étude exposé dans l’introduction a été atteint, à savoir évaluer la 

reproductibilité de la quantification de la perfusion et proposer une méthode permettant de 

s’affranchir de la variabilité liée à la concentration de l’agent de contraste. Les limites de 

l’étude ont été détaillées, en particulier le phénomène d’atténuation, qui pour l’instant n’est 

pas pris en compte dans aucun logiciel de quantification en échographie de contraste.  

Les résultats expérimentaux sur la quantification de la perfusion tissulaire ont donc montré 

des limites ne permettant pas une application clinique directe. La quantification en pratique 

clinique n’apparaît envisageable que lorsque l’atténuation induite par les microbulles peut être 
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négligée (ou éventuellement estimée et compensée). Il faut donc travailler avec de faibles 

concentrations de produit de contraste et dans les territoires superficiels lorsque l’on veut 

quantifier la perfusion. Lorsque l’atténuation n’est pas négligeable, le rehaussement de signal 

n’est plus simplement relié à la concentration des microbulles mais il peut encore être exploité 

dans le cadre d’études comparatives du rehaussement pour des doses d’agent de contraste et 

des profondeurs d’exploration équivalentes d’une injection à l’autre. L’autre limite de la 

quantification de la perfusion en pratique clinique est le mouvement, en général d’origine 

respiratoire. Le logiciel que nous avons utilisé dans l’étude expérimentale ne comprend pas de 

compensation du mouvement et nécessite de disposer de séquences acquises avec le moins de 

mouvements possibles (apnée) et de recaler les régions d’intérêt manuellement lors de petits 

déplacements de la région intéressée.  

 

2. Pour l’application clinique, compte-tenu de ces limites, nous nous sommes donc intéressés 

à l’aspect qualitatif de l’imagerie fonctionnelle de perfusion en échographie de contraste, ceci 

en pathologie abdominale. Nous avons vu qu’ un des buts cliniques de l’imagerie 

fonctionnelle est d’améliorer la sensibilité de détection des lésions peu visibles ou non 

vissibles en imagerie morphologique. Nous avons donc réalisé deux études prospectives sur 

l’apport de l’échographie de contraste fonctionnelle qualitative pour la détection tumorale 

abdominale, en fonction des possibilités offertes par le recrutement hospitalier. La première 

étude réalisée au CHU de Reims visait à évaluer si l’échographie de contraste permettait 

d’améliorer la sensibilité de détection des métastases hépatiques de tumeurs carcinoïdes. 

L’échographie de contraste a montré une excellente sensibilité de détection de ces métastases, 

comparables à celles de l’IRM, et significativement meilleure que celle de l’échographie 

classique. Aucun patient n’a été exclu sur la base d’une échographie techniquement non 

réalisable/interprétable. Cependant, cette étude comportait un certain nombre de limites : le 
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nombre de patients était relativement faible et la reproductibilité inter observateur (deux 

observateurs) n’a pas été étudiée. De plus, le gold standard n’était pas optimal avec très peu 

de patients opérés. En dépit de ces limites, l’échographie de contraste a montré sa supériorité 

par rapport à l’échographie conventionnelle, ce qui est intéressant non seulement dans le 

cadre du dépistage de lésions secondaires en préopératoire mais également pour le suivi chez 

ces patients dont la moyenne d’âge est moins élevée que celle des patients porteurs de cancers 

colorectaux et dont les métastases évoluent généralement plus lentement, avec des examens 

de contrôle très fréquents. 

La deuxième étude a porté sur une population de patients de l’hôpital Necker (Paris V) pour 

lesquels une indication de traitement par radiofréquence de leur tumeur rénale avait été 

portée. Ces patients ont eu de façon prospective :  

Une échographie de contraste et un scanner ou une IRM, selon la fonction rénale, avec 

injection de produit de contraste, avant traitement 

Une échographie de contraste, et de façon concomitante, un scanner ou une IRM injectés, le 

lendemain et à six semaines de la radiofréquence. Les performances diagnostiques de 

l’échographie de contraste ont été établies en prenant les résultats du scanner ou de l’IRM 

effectués le plus tardivement possible, au moins un an après le traitement, comme gold 

standard. Il a en effet été montré que la progression tumorale locale (terme anglo-saxon 

employé pour décrire les reliquats et les récidives dont on pense qu’elles correspondent en fait 

à des cellules tumorales laissées initialement en place que l’on ne détecte pas au début) est 

diagnostiquée dans la très grande majorité des cas la première année qui suit la 

radiofréquence. Cette étude a porté sur une très grosse série de patients traités par 

radiofréquence et il s’agit de la première étude prospective sur ce sujet dans la littérature, 

même si, par ailleurs, au niveau hépatique, l’échographie de contraste est admise comme un 

moyen efficace de surveillance des lésions hépatiques traitées par radiofréquence. Là encore, 
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aucune étude ne s’est avérée être ininterprétable en raison de difficultés techniques 

insurmontables. Cependant, tous les examens ont été réalisés par le Pr Jean-Michel Correas, 

dont l’expérience de l’échographie de contraste rénale est extrèmement importante, ce qui 

peut constituer un biais. La concordance inter-observateur pour l’échographie de contraste 

dans cette étude était très bonne, quoique inférieure à celle du scanner. La sensibilité de tous 

les examens pour la détection du reliquat tumoral était meilleure à six semaines que le 

lendemain de la radiofréquence. La sensibilité de l’échographie de contraste était inférieure à 

celle du TDM/IRM, en revanche sa spécificité était excellente et même supérieure à celle des 

deux autres examens. Certains centres réalisent des examens de contrôle le lendemain de la 

radiofréquence, d’autres attendent six semaines. Il est intéressant de noter que la sensibilité de 

l’échographie de contraste réalisée six semaines après la radiofréquence était comparable à la 

sensibilité du scanner/IRM réalisé le lendemain de la radiofréquence. Les limites de 

l’échographie de contraste dans cette étude par rapport au scanner étaient la détection des 

petites lésions, infra centimétriques, des tumeurs visibles au temps néphrographique et non 

pas artériel de l’injection, des tumeurs haut situées par rapport aux marges du territoire traité 

ou profondes. L’exploration adéquate de ces territoires de radiofréquence implique un 

balayage échographique dans tous les plans de l’espace, minutieux, et la recherche d’une 

fenêtre acoustique adaptée. L’imagerie fonctionnelle de perfusion quantitative de ces 

territoires radiofréquencés apparaît donc impossible, compte-tenu des difficultés techniques 

importantes, de la petite taille des lésions, de leur position souvent profonde et périphérique. 

 

3. Pour l’étude précédente, j’ai sélectionné et classé les boucles des échographies de contraste 

des examens des tumeurs rénales avant la radiofréquence. Nous avons profité de cette base de 

données cumulée à celles des échographies de contraste réalisées chez des patients porteurs de 
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tumeurs rénales avant traitement chirurgical ou avant embolisation pour initier une étude, et 

encadrer un interne de l’hôpital Necker, en collaboration avec Jean-Michel Correas.  

Par ailleurs, la mise à notre disposition d’un logiciel de quantification d’échographie de 

contraste (Sonotumor®, Bracco Research, Genève) intégrant la compensation du mouvement 

nous a permis de développer la méthodologie de cette étude.  

Le développement de l’imagerie médicale a permis une meilleure détection des tumeurs 

rénales asymptomatiques ces dernières années et la prise en charge de ces lésions a, elle aussi, 

beaucoup évolué. Le dépistage de ces tumeurs repose sur l’échographie-doppler, qui est peu 

performant en matière de caractérisation tissulaire. L’imagerie en coupes de référence (TDM 

et IRM avec étude du rehaussement tumoral) est plus performante mais présente des limites, 

d’où un taux d’environ 20 %, selon les différentes séries chirurgicales, de tumeurs opérées qui 

s’avèrent être bénignes. Ces tumeurs bénignes sont les oncocytomes et les angiomyolipomes. 

La caractérisation bénin/malin pour éviter des chirurgies inutiles et celui de la caractérisation 

en sous-types tumoraux pour le pronostic et le traitement est un enjeu important de l’imagerie. 

Nous nous sommes proposés d’étudier l’apport de l’échographie de contraste, en tant 

qu’imagerie fonctionnelle de perfusion, à la fois qualitativement et quantitativement pour 

affiner cette caractérisation. Ayant compris l’importance du phénomène d’atténuation grâce à 

notre étude expérimentale, nous avons décidé de quantifier, outre la perfusion de la tumeur 

rénale, celle du parenchyme cortical adjacent à la tumeur. Les rapports entre les différents 

paramètres de perfusion issus de la tumeur et du cortex ont été calculés. Les études effectuées 

jusqu’à présent sur la caractérisation des tumeurs rénales ne comportent que très peu de 

lésions bénignes. Il est bien entendu très difficile de disposer d’une population représentative 

de l’ensemble des tumeurs rénales étudiées. Les résultats de ces différentes études ne sont pas 

toujours concordants, ce qui illustre la subjectivité de l’étude visuelle, très dépendante de 

l’expérience de l’opérateur et qui souligne l’intérêt d’une quantification (Roy, 2008 ; Fan, 
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2008). Une étude de ce type mais portant sur des tumeurs hépatiques et avec une analyse 

quantitative ne portant que sur l’échelle des niveaux de gris a déjà été réalisée (Quaia, 2006).  

Les questions posées auxquelles nous voudrions répondre dans cette étude sont les suivantes : 

L’étude de la perfusion tumorale visuelle et/ou quantitative grâce au nouveau logiciel 

disponible peut-elle constituer une aide efficace au diagnostic ? Quelle peut être sa place par 

rapport aux méthodes d’imagerie en coupes de référence ? 

Le protocole que nous avons établi se décline comme suit : 

Protocole 

1. Population  

Etude rétrospective- accord du comité d’éthique demandé- 

Critères d’inclusion: Patients adressés pour bilan avant radiofréquence, chirurgie ou 

embolisation ayant bénéficié d’une échographie de contraste, entre décembre 2005 et mars 

2009. L’échographie de contraste doit comporter une étude en mode THI, une étude en mode 

doppler couleur, et enfin une lésion tumorale examinée en échographie de contraste avec 

certaines précautions (sonde maintenue stable en regard de la lésion en gardant dans le plan de 

l’image une portion de rein normal pour évaluer le rehaussement comparatif du cortex 

adjacent à la tumeur). Corrélation histologique disponible, par chirurgie ou par biopsie, sauf 

dans les cas de cancers familiaux, de maladie de Von Hippel Lindau, d’angiomyolipomes 

typiques en scanner. 

Critères d’exclusion : Qualité de la modélisation mathématique obtenue à partir de la région 

d’intérêt sur le cortex adjacent à la tumeur ou sur la tumeur <75 %. Arrivée du bolus bien 

enregistrée. 

L’étude a été réalisée sur 110 patients (60 femmes et 50 hommes) porteurs de 120 tumeurs 

2. Méthodes 

Echographie 
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Examens d’échographie de contraste réalisés sur une machine commerciale (Aplio XV.XG, 

Toshiba, Japan) équipée d’un logiciel spécifique d’imagerie en temps réel des agents de 

contraste de deuxième génération. 

Chaque examen comporte trois phases : une phase d’étude de la lésion en échelle de gris 

mode harmonique tissulaire (THI), une étude en mode doppler couleur, et une échographie de 

contraste réalisée avec le mode contraste par soustraction d’impulsion à bas index mécanique 

et à puissance acoustique faible. 2.4 ml de Sonovue® sont injectés dans une veine du pli du 

coude sous forme de bolus pulsé par du sérum physiologique (suspension obtenue après 

reconstitution de lyophilisat à l’aide de 5 ml de sérum physiologique). Cadence images de 15 

à 19 images /seconde pour une étude en temps réel. Mode double image permettant à la fois 

l’affichage de l’information tissulaire en échelle de gris et de l’information contraste. Des 

boucles dynamiques de 20 à 60 secondes selon la capacité d’apnée du patient ont été 

enregistrées sur une période de 180 secondes évaluant la prise et l’élimination du contraste 

aux temps cortical, médullaire et tardif. 

Des boucles de ces trois temps d’étude sont sélectionnées, sauvegardées en données brutes 

(Raw data), aux formats DICOM et AVI. 

 

Interprétation et analyse 

Analyse Qualitative 

En mode B : La boucle en échelle de gris permet l’analyse des deux plus grands diamètres, de 

l’échogénicité par rapport au parenchyme adjacent (iso, hypo ou hyperéchogène), de son 

caractère homogène ou non, de la présence d’un halo périphérique hypoéchogène supérieur à 

50 % de la périphérie de la tumeur. La boucle en mode doppler couleur permet une 

classification selon la présence et la position des vaisseaux : 0= pas de vaisseaux, 1= 

vaisseaux périlésionels, 2= vaisseaux intra tumoraux, 3= vaisseaux périphériques et intra 
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tumoraux. En échographie de contraste, les boucles après injection de Sonovue® permettent 

l’appréciation visuelle du caractère iso, hypo ou hyperéchogène de la tumeur par rapport au 

cortex adjacent avant injection puis après injection aux temps cortical (20/30 sec), médullaire 

(60 sec), tardif (120 sec). Analyse réalisée par deux radiologues expérimentés, de façon 

indépendante. 

Analyse Quantitative 

A distance de l’examen, le traitement des boucles vidéo sur PC externe utilise le logiciel 

image Lab (Toshiba, Nasu) pour la quantification de l’intensité du signal en échelle de gris et 

le logiciel Sono Tumor 2.6.0 ou 27.6 (Bracco Research, Genève) pour la quantification de la 

perfusion et l’imagerie paramétrique. 

En mode B : L’intensité de signal de la tumeur en échelle de gris est calculée ainsi que celle 

du sinus et du parenchyme adjacent. Le calcul des rapports d’atténuation entre la tumeur et le 

cortex et entre la tumeur et le sinus sont ensuite calculés 

En échographie de contraste : en imagerie paramétrique, après sélection manuelle des 

segments appropriés de la boucle et éventuelle correction du mouvement, deux régions 

d’intérêt (ROIs) sont tracées, l’une au niveau de la tumeur et l’autre au niveau du cortex 

immédiatement adjacent à la tumeur pour s’affranchir des différences d’atténuation du signal 

en fonction de la profondeur et qui sert de référence. Ces deux ROIs permettent l’obtention de 

courbes temps/intensité. La cinétique de transit du produit de contraste ultrasonore est 

modélisée à l’aide de la somme de deux fonctions exponentielles complexes  

(f1(t) = AUC x e-(ln(t)-µ)2/(2σ2)/σt √ 2π + O) avec µ = ln (mTT) – σ2/2. La courbe obtenue à partir 

de la ROI tumorale permet l’appréciation de paramètres tumoraux semi quantitatifs :  

L’aire sous la courbe (AUC) proportionnelle au volume sanguin dans le tissu 

Le time to peak (TTP) ou temps écoulé entre le début de la détection du produit et le 

rehaussement maximum 
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Le temps de transit moyen (MTT) ou temps nécessaire au contraste pour passer du système 

artériel vers le système veineux, calculé à la moitié de la hauteur maximale de la courbe 

L’index de perfusion (IP) estimant le flux sanguin traversant le tissu étudié calculé en divisant 

l’AUC par le MTT 

La pente de la prise de contraste (WIR) proportionnelle à la vitesse du flux 

La pente de décroissance du contraste (WOR) 

L’intensité maximale (I max) 

Les rapports entre les différentes mesures obtenues sont appelés rAUC, rTP, rIP, rMTT, 

rWIR, rWOR, rImax. Les données sont ensuite sauvegardées et organisées dans un tableau 

Excel. 

 

Premiers résultats : 

Cette analyse rétrospective porte sur 110 patients, 120 tumeurs rénales dont 15 

angiomyolipomes, 9 oncocytomes, 61 carcinomes rénaux à cellules claires, 7 carcinomes 

rénaux chromophobes, 22 carcinomes rénaux tubulo-papillaires et 6 métastases. Leur plus 

grand diamètre moyen est de 29 mm. 

Les premières analyses de la base de données nous montrent que, en dépit de l’expérience 

extrêmement importante de l’opérateur qui connait les écueils à éviter pour obtenir des 

acquisitions propres à la quantification, 20 % des acquisitions d’échographie de contraste ne 

sont pas exploitables, en raison de mouvements respiratoires, du délai variable d’arrivée du 

bolus, alors même que l’étude visuelle qualitative reste interprétable. Les méthodes de 

recalage existantes et celle utilisée dans ce logiciel font l’hypothèse d’un mouvement 

s’effectuant uniquement dans le plan d’acquisition. Or, dans des acquisitions in vivo, le 

mouvement est généralement tridimensionnel, alors que l’acquisition est bidimensionnelle.  
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CONCLUSION ET 

PERSPECTIVES 

 

 

Le développement d’une imagerie fonctionnelle ultrasonore est envisageable depuis 

l’apparition de nouveaux moyens technologiques et pharmaceutiques. L’imagerie 

fonctionnelle a pour but l’évaluation, qu’elle soit qualitative ou quantitative, de la 

microcirculation tissulaire, qui permet de caractériser les tissus ischémiques ou pathologiques 

et d’évaluer différents moyens thérapeutiques. Les produits de contraste utilisés sont à base de 

microbulles gazeuses mesurant 1 à 1O µm de diamètre. Ils ont une distribution intravasculaire 

stricte et sont donc des traceurs potentiels de la perfusion sanguine. Ils représentent une classe 

originale de produits de contraste dont l’effet sur l’image est complexe. Cet effet résulte 

d’interactions entre l’augmentation de l’énergie rétrodiffusée, l’atténuation du faisceau 

ultrasonore et la destruction des microbulles soumises à l’onde de pression ultrasonore. 

Lorsque les microbulles sont soumises à un faisceau ultrasonore, elles génèrent une réponse 

harmonique consécutive à leur oscillation ou à leur destruction. Cette réponse harmonique 

peut être enregistrée grâce à des modes d’imagerie dédiés qui permettent une détection 
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spécifique des microbulles même lorsqu’elles sont situées dans la microcirculation. La 

possibilité, que seule l’échographie possède, de pouvoir détruire les microbulles à l’aide du 

faisceau ultrasonore chargé de les observer permet de développer une variété de techniques 

d’imagerie fonctionnelles basées sur le principe de la destruction-reperfusion. Ce principe 

consiste à détruire l’ensemble des microbulles situées dans un plan de coupe puis à observer 

le retour des bulles dans ce même plan. Le modèle classiquement proposé dans la littérature 

suggère qu’après destruction complète des microbulles, les courbes de la reperfusion, in vivo, 

obéissent à une fonction exponentielle croissante vers un plateau. Dans ce cas, le plateau est 

proportionnel au nombre de bulles présentes et donc à la fraction de volume sanguin de la 

région étudiée. La pente de la courbe de rehaussement est proportionnelle à la fraction du 

volume sanguin remplacée par seconde dans cette région.  

Mais nous avons vu que la concentration initiale du produit de contraste ultrasonore n’est pas 

connue avec précision et que sa distribution en taille n’est pas stable dans le temps ni 

reproductible d’un examen à l’autre. Pour limiter la variabilité de la concentration de l’agent 

de contraste, nous avons proposé une méthode permettant de prendre en compte l’entrée 

artérielle et l’avons validée sur un modèle de rein porcin ex vivo. Le choix du modèle ex vivo 

était fondé sur la nécessité d’un contrôle parfait du débit réel de perfusion. Toutes les 

méthodes de mesure du débit de perfusion (microsphères marquées, mesure par sonde d’écho-

doppler du débit etc…) présentent en effet un pourcentage d’erreur important (de 20 à 50 %). 

Nous avons normalisé la perfusion tissulaire estimée par l’intensité moyenne du signal obtenu 

au niveau de l’entrée artérielle (artère segmentaire intrarénale) avant destruction des 

microbulles. L’exploitation de cette méthode a amélioré considérablement la pertinence des 

paramètres fonctionnels estimés et a permis de limiter la non connaissance de la concentration 

injectée. Notre étude a également souligné l’influence d’autres facteurs sur l’estimation des 

paramètres de la microcirculation, au premier rang desquels le phénomène d’atténuation, et la 
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nécessité de corriger cette atténuation. Il aurait cependant fallu faire une étude dose-effet 

avant l’expérimentation de façon à mieux cerner la dose de produit de contraste à utiliser de 

façon à minimiser l’atténuation tout en tenant compte de la faible sensibilité de la sonde 

utilisée au produit de contraste. Il serait également intéressant de faire cette étude avec une 

randomisation des débits de perfusion. 

L’imagerie ultrasonore fonctionnelle quantitative de contraste trouve sa place in vivo dans des 

modèles de pathologie induite chez le petit animal, pour lesquels l’atténuation en profondeur 

générée par les tissus biologiques et surtout par les microbulles elles mêmes, sont plus faciles 

à rendre négligeables, ou dans l’étude de la perfusion relative des organes superficiels chez 

l’homme (tumeurs superficielles, parenchyme cérébral, greffon rénal, myocarde). Même s’il 

est possible d’effectuer des études quantitatives de la variation relative de la perfusion 

tissulaire au cours du temps ou d’un traitement, de nombreux progrès restent à faire avant de 

pouvoir envisager le développement d’une imagerie de contraste ultrasonore quantitative 

absolue. Un article récent (Ignee, 2009) souligne d’ailleurs l’absence actuelle de 

méthodologie validée et standardisée pour une analyse fiable et reproductible des courbes de 

cinétique en échographie de contraste, et conclut à l’importance d’analyser les courbes temps-

intensité obtenues à partir de régions d’intérêt situées à une profondeur équivalente, en 

l’occurence du foie, notamment pour limiter la variabilité liée à l’atténuation. 

L’application clinique de cette thèse a donc concerné l’évaluation qualitative et non 

quantitative, fournie par cette technique d’imagerie fonctionnelle. Dans mes publications de 

revue générale (chapitre 3), j’ai analysé la valeur et la place de l’échographie de contraste 

pour l’étude qualitative de la microcirculation abdominale, soulignant les avantages 

démontrés dans des études bibliographiques. L’échographie de contraste est en effet un 

examen non irradiant, dépourvu de toxicité rénale, de relativement faible coût, avec une 

excellente résolution temporelle et une bonne résolution spatiale, permettant une imagerie en 
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temps réel de la dynamique de captation et de lavage du produit de contraste par les tissus. 

J’ai utilisé ces caractéristiques pour les appliquer et mener à bien deux études de recherche 

clinique visant à évaluer les performances de l’échographie de contraste abdominale pour la 

détection tumorale. Le but de la première étude, prospective, était d’évaluer l’échographie de 

contraste pour la détection des métastases hépatiques de tumeur carcinoïde, par rapport à 

l’échographie en mode B et en prenant comme référence l’association des résultats de l’IRM, 

de la biopsie à l’aiguille fine et du suivi. La détection des métastases de tumeur carcinoïde 

repose à la fois sur leur caractère hypervasculaire au temps artériel de l’injection de produit de 

contraste ultrasonore et sur leur nature hypovasculaire au temps tardif de l’injection, 

comparativement au parenchyme hépatique sain. La sensibilité de l’échographie de contraste 

dans notre étude était très élevée, nettement supérieure à celle de l’échographie, équivalente à 

celle de l’IRM, avec une netteté et une délimitation des lésions bien supérieure en 

échographie de contraste par rapport à l’échographie conventionnelle. Cette étude a 

néanmoins mis en évidence une des limites de l’échographie, à savoir la difficulté d’analyse 

de certains territoires d’accès difficile, en l’occurrence les zones sous diaphragmatiques. Ces 

valeurs élevées de sensibilité concordent avec ce qui est habituellement rapporté dans la 

littérature à propos de la détection des métastases de cancer colorectal.  

L’expérience acquise grâce à cette première étude nous a permis de mener à bien la deuxième 

étude de cette thèse, portant sur 66 tumeurs rénales traitées par radiofréquence chez 43 

patients, premier travail prospectif dans la littérature évaluant l’apport diagnostique de 

l’échographie de contraste pour le suivi de ces traitements, par rapport au couple 

scanner/IRM, et en prenant comme référence le suivi à long terme par scanner et/ou IRM. 

Nous avons démontré que les deux modalités d’imagerie (échographie de contraste et 

scanner) étaient plus performantes à six semaines que 24 h après le traitement. L’échographie 

de contraste réalisée 24 h après le traitement par radiofréquence avait des performances 
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limitées pour la détection du reliquat tumoral, en partie en raison d’une résolution spatiale 

inférieure à celle du scanner multibarettes et de la difficulté de visualisation de certains 

territoires. Les performances de l’échographie de contraste auraient pu être supérieures si un 

apprentissage des relecteurs à l’échographie de contraste dans cette pathologie précise, sur un 

certain nombre de dossiers, avait été réalisé au préalable. Par ailleurs, les relecteurs ne 

disposaient que d’un enregistrement pour chaque phase du rehaussement, dans un seul plan, 

ce qui était sûrement insuffisant. Le diagnostic « sur site» de l’expert ne s’est cependant pas 

révélé bien supérieur à celui des relecteurs. Une des limites de l’échographie de contraste par 

rapport au scanner dans cette étude était également de ne pas fournir d’informations à la phase 

néphrographique, la détection du reliquat tumoral étant basée essentiellement sur un 

rehaussement, le plus souvent, fugace, à un temps artériel. Les faux négatifs de l’échographie 

de contraste, outre les très petites lésions (4 et 8 mm), concernaient volontiers des reliquats 

périphériques, situés à la partie toute supérieure des territoires de radiofréquence, eux-mêmes 

aux pôles supérieurs du rein. Les lésions très profondes et internes étaient également difficiles 

à évaluer. Cette étude a montré une très bonne concordance interobservateur, avec trois 

reviewers et un avis « on site », de l’échographie de contraste, même si celle du scanner lui 

était un peu supérieure. Ceci est important dans la mesure où le reproche souvent fait à 

l’échographie de contraste est d’être une technique opérateur-dépendante. 

Enfin, en visualisant les boucles d’échographie de contraste des tumeurs rénales pour la 

deuxième étude, et en observant les courbes de cinétique extraites à partir de régions d’intérêt 

placées sur les tumeurs et le cortex, il nous est apparu intéressant d’évaluer si l’analyse 

quantitative des tumeurs rénales pouvait fournir des arguments diagnostiques supplémentaires 

par rapport à l’analyse qualitative habituelle en terme de caractérisation tissulaire. 

Parallèlement, nous avons disposé d’un logiciel de quantification intégrant la compensation 

du mouvement. Nous avons développé la méthodologie de cette étude et sommes en cours 
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d’analyse des cinétiques et des données. Cette méthodologie inclut la prise en compte d’une 

référence interne que constitue une région d’intérêt située sur le cortex rénal sain adjacent à la 

tumeur rénale de façon notamment à pallier le phénomène d’atténuation. La population 

étudiée (qui inclut entre autres les tumeurs radiofréquencées) est très importante et 

représentative du spectre des tumeurs rénales, même si le nombre des tumeurs bénignes reste 

insuffisant pour une puissance optimale des tests statistiques. Les premières analyses de la 

base de données nous montrent que, en dépit de l’expérience extrêmement importante de 

l’opérateur qui connait les écueils à éviter pour obtenir des acquisitions propres à la 

quantification, 20 % des acquisitions d’échographie de contraste ne sont pas exploitables dans 

cette optique précise.  

 

Perspectives 

A partir des résultats et des limites des études cliniques que nous avons comprises, nous 

allons étendre les applications cliniques de l’échographie de contraste en nous appuyant sur 

des collaborations locales dans les domaines de l’hépato-gastro-entérologie. En particulier, 

nous débutons une étude dans le cadre d’un protocole de recherche clinique multicentrique 

dont le but est d’évaluer l’échographie de contraste et l’entéro-IRM dans le cadre de la 

maladie de Crohn du grêle avec une sténose iléale symptomatique. Le but est de rechercher 

des critères prédictifs de l’échec du traitement par anti-TNF. Les premières discussions ont 

porté sur l’intérêt d’une évaluation quantitative du degré de l’inflammation des lésions 

observées, que ce soit en IRM de diffusion ou grâce aux logiciels de quantification 

disponibles en échographie de contraste. La quantification de la vascularisation de la paroi du 

grêle paraît difficilement reproductible dans la mesure où, en fonction de la localisation de 

l’atteinte, la paroi à analyser peut se situer très en profondeur.  
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Nous avons mis en évidence les difficultés d’analyse de certains territoires, de la périphérie du 

territoire de radiofréquence en échographie de contraste en particulier. La détection des 

reliquats tumoraux, situés en général en périphérie des territoires traités bénéficierait 

vraisemblablement des développements actuels de l’échographie de contraste 3D/4D. La 

faisabilité de l’échographie de contraste tridimensionnelle dans le suivi des lésions hépatiques 

traitées par radiofréquence vient d’ailleurs d’être rapportée dans la littérature (Leen, 2009). 

Une évaluation des acquisitions d’échographie de contraste 3D/4 D sur des tumeurs rénales ou 

hépatiques traitées par radiofréquence au CHU de Necker comme à Reims, en collaboration 

avec le laboratoire du Pr Lucas, serait donc intéressante. L’analyse des processus de 

déconvolution utilisés serait également intéressante de façon à mieux comprendre la chaîne de 

traitement appliquée au signal radiofréquence et à optimiser la quantification. 

Une autre perspective de recherche clinique serait de comparer la valeur de l’échographie de 

contraste pour la détection du reliquat tumoral après radiofréquence à l’IRM, dont les 

performances pour la détection du reliquat tumoral ne sont pas vraiment connues. En effet, 

l’IRM est utilisée en alternance au scanner en cas d’insuffisance rénale et ses performances 

pour la détection du reliquat tumoral, dans les séries publiées, sont assimilées à celles du 

scanner. Or, d’après notre expérience, sa résolution spatiale paraît inférieure à celle du 

scanner et son interprétation est souvent gênée par la présence de remaniements 

hémorragiques en hypersignal T1. Il serait également intéressant de comparer échographie de 

contraste, dans ce contexte, comme dans celui de la recherche de métastases, à une autre 

technique d’imagerie fonctionnelle en plein essor qu’est l’IRM de diffusion, et dont on 

connaît depuis peu les performances supérieures pour la détection des lésions secondaires 

hépatiques par exemple.  

Nous avons remarqué au cours du travail expérimental que les cinétiques de reperfusion 

obtenues dans le cortex antérieur avaient une allure plus linéaire que celles obtenues dans le 
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cortex postérieur, avec un ajustement par un modèle sigmoïde de premier ordre qui paraît plus 

adapté que le modèle exponentiel. Une évaluation sur toutes les acquisitions de l’apport de ce 

modèle (modèle sigmoïde de premier ordre voire d’ordre complexe) est donc une perspective 

à envisager, dans la continuité de ce premier travail.  

Quelque soit la technique d’imagerie en coupes, des logiciels dédiés à l’étude des séquences 

d’imagerie fonctionnelle de perfusion apparaissent actuellement pour effectuer ces analyses. Il 

s’agit soit de logiciels inclus dans les stations de travail des constructeurs, soit de logiciels 

développés dans les laboratoires de recherche. Les protocoles d’acquisition et d’analyse des 

données sont encore très hétérogènes, et leur reproductibilité n’est pas encore assurée. Pour 

envisager une utilisation de l’échographie de contraste en tant qu’outil de quantification 

d’usage clinique, il est nécessaire de disposer d’une méthode fiable, robuste et standardisée. 

A cet égard, certains auteurs (Lassau, 2007, 2008) insistent sur la nécessité, pour une 

quantification précise de la microcirculation en échographie de contraste, de traiter les 

données brutes et non pas les données DICOM ou AVI. L’accès aux raw data n’est cependant 

pas possible sur tous les appareils échographiques et le travail sur ces données implique de 

grosses capacités informatiques puisque les boucles AVI sont en général cinq fois moins 

lourdes que les données DICOM et 20 fois moins que les données brutes.  

Tous les paramètres, cependant, en théorie, ne seraient pas influencés par la compression, 

mais seulement l’aire sous la courbe, l’indice de perfusion et l’intensité maximale (Verbee, 

2001).  

Une étude comparative des paramètres de perfusion obtenus sur des données brutes et sur des 

données DICOM n’a jamais été réalisée et s’impose, ce d’autant que l’accès aux données 

brutes n’est pas fourni par tous les constructeurs et que le traitement des données brutes 

implique de grosses capacités informatiques, en terme de stockage notamment.  



 - 260 - 

260 
 

Pour réaliser cette étude, une quarantaine d’acquisitions d’échographie de contraste rénales 

pathologiques (tumeurs rénales superficielles) ont été acquises et sauvegardées à la fois en 

données brutes et en données DICOM et AVI. Nous travaillons sur l’optimisation du logiciel 

utilisé dans cette thèse et développé par le Dr Mulé, pour qu’il puisse traiter simultanément à 

partir d’une région d’intérêt les trois boucles d’échographie de contraste RAW, DICOM et 

AVI. Ce travail implique nécessairement un recalibrage dans le temps, et la superposition des 

régions d’intérêt à l’identique. Ces deux étapes sont pour l’instant réalisées manuellement. 

Les courbes de cinétique seront calculées en unités linéaires et en décibels. 

Une fois les paramètres de la perfusion extraits des cinétiques obtenues à partir des régions 

d’intérêt placées sur le cortex rénal et sur la tumeur, nous comparerons les paramètres de la 

perfusion obtenus, intrinsèques et relatifs (par rapport à une ROI de référence représentée par 

le cortex rénal sain adjacent). La cinétique de transit du produit de contraste ultrasonore sera 

modélisée à l’aide de la somme de deux fonctions exponentielles complexes (f1(t) =  AUC x e-

(ln(t)-µ)2/(2σ2)/σt √ 2π + O) avec µ = ln (mTT) – σ2/2. Les mêmes paramètres (ou rapport de 

paramètres) que ceux détaillés dans la méthodologie de l’étude sur la caractérisation des 

tumeurs rénales seront comparés de façon à savoir s’il existe vraiment une différence entre les 

paramètres de la perfusion calculés à partir des acquisitions enregistrées en données brutes par 

rapport à ceux obtenus à partir des acquisitions en données DICOM, et sur quels paramètres 

porte plus particulièrement cette différence éventuelle.  

L’imagerie ultrasonore de contraste présente de nombreux avantages que les autres techniques 

d’imagerie ne possèdent pas. L’utilisation des techniques de mesure fonctionnelles par 

ultrasonographie de contraste nécessite une bonne connaissance de tous les paramètres 

physiques et physiologiques qui interagissent entre eux. L’amélioration constante des logiciels 

offrira une analyse plus simple et plus robuste de la microcirculation et l’homogénéisation des 

pratiques et des paramètres extractibles permettra dans le futur une meilleure utilisation en 
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routine. Certains points tels que la compensation de l’atténuation restent en effet à optimiser. 

Mais les observations qualitatives ou semi-quantitatives chez l’homme ainsi que les études 

quantitatives effectuées chez le petit animal permettent d’espérer dans un avenir proche un 

outil d’évaluation non invasif des pathologies et des thérapeutiques. 
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Résumé en Français 
Ce travail a pour but d’étudier le potentiel de l’imagerie fonctionnelle ultrasonore de contraste (Ifus) viscérale 
abdominale, qualitative et quantitative. Trois grands axes de recherche sont abordés: 

- Le premier axe consiste à démontrer à partir d’une étude ex vivo sur un modèle porcin que l’évaluation 
quantitative de la perfusion rénale par échographie de contraste est significativement améliorée par une 
prise en compte de l’intensité du signal au niveau d’une entrée artérielle. Néanmoins, d’autres 
paramètres sont à prendre en compte pour assurer la reproductibilité des mesures de la perfusion 
tissulaire, principalement le phénomène d’atténuation du faisceau ultrasonore par les microbulles de 
contraste.  

- Le deuxième thème consiste à préciser la valeur de l’Ifus abdominale pour la détection tumorale. La 
première étude rapporte des performances diagnostiques de l’échographie de contraste comparables à 
celles de l’imagerie par résonance magnétique pour la détection de métastases hépatiques de tumeurs 
carcinoïdes. La deuxième étude démontre l’intérêt, notamment en termes de spécificité et de valeurs 
prédictives, de l’échographie de contraste pour la détection précoce du reliquat tumoral après traitement 
par radiofréquence percutanée des tumeurs rénales, par rapport aux modalités d’imagerie de référence.  

- Le troisième thème concerne l’intérêt de la quantification par échographie de contraste de la perfusion 
de tumeurs rénales pour le diagnostic de malignité et la caractérisation tissulaire de ces tumeurs. 

L’échographie de contraste présente des avantages uniques : faible coût, absence d’irradiation et de toxicité 
rénale, et excellente résolution temporelle. L’Ifus requiert cependant encore des améliorations et une 
standardisation pour une bonne reproductibilité et une utilisation clinique. Elle peut néanmoins procurer des 
informations quantitatives sur la microcirculation qui nécessitent d’être corrélées à celles obtenues avec d’autres 
méthodes d’imagerie fonctionnelle. 

Titre en Anglais: Qualitative and quantitative assessment of abdominal organs 
perfusion using contrast-enhanced ultrasound. 
Résumé en anglais:  
The aim of this work was to study the potential for contrast-enhanced functional ultrasound imaging (Cefui) to 
assess the abdominal microcirculation, according to three major axes of research: 

- The first axis consisted in proposing and validating a new method improving non invasive contrast-
enhanced renal blood flow measurements, using the mean signal intensity in a feeding artery in order to 
normalize contrast-enhanced renal blood flow estimation. However, while these ex vivo results suggest 
that this technique has great potentials, other parameters, mainly ultrasound beam attenuation, must be 
taken into account to obtain reproducible measurements. 

- The second axis consisted in evaluating qualitative abdominal Cefui for tumoral detection. For the 
detection of liver metastases from carcinoid tumor, the first study reports sensitivity values for contrast-
enhanced ultrasound similar to those obtained with enhanced computed tomography. The second study 
demonstrates that Cefui provides high specificity and predictive values for the early detection of 
residual tumor after radiofrequency ablation of renal tumors even though its sensitivity remains lower 
than that of contrast-enhanced CT. 

- The third axis deals with added diagnostic value in terms of characterization of renal tumors of 
quantitative assessment of tumor perfusion compared to that of qualitative analysis. 

Abdominal Cefui has unique advantages including low cost, availability, absence of renal toxicity and radiation, 
and excellent temporal resolution. However, it still requires improvements and standardization to be reproducible 
and be transferred to the clinical setting. It may somehow yield quantitative information with respect to 
abdominal organs microcirculation. Further studies correlating Cefui results with those of other functional 
imaging methods are needed. 
 

Mots clés: Ultrasons, Produits de contraste, Imagerie fonctionnelle, Perfusion, 
Microbulles 
 

 

 


