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RESUME

A TPorigine de la plupart des maladies cardiovasculaires, l'athérosclérose est
considérée comme la premiére cause de mortalité au monde. L'accumulation locale de
lipides a I'intérieur de la paroi des artéres peut former des plaques, qui peuvent
évoluer en sténose (c.-a-d., rétrécir la lumiére artérielle). L'angioplastie et le stenting
représentent le traitement non chirurgical le plus souvent utilisé pour cette pathologie.
Toutefois, il est limité par le fait que les resténoses qui se produisent a I’intérieur du
stent doivent souvent étre imagées invasivement par angiographie numérique de
soustraction. Bien que les ultrasons soient affectés par la présence d'un stent,

I’échographie 3D n’a jamais été évaluée dans ce contexte.

Dans le cadre de ce mémoire, deux fantdmes comportant une sténose a 75% et
une a 80% ont été utilisés pour évaluer quantitativement les resténoses par ultrasons
3D. Ces sténoses étaient couvertes soit par un stent prototype non ferromagnétique
compatible en imagerie par résonance magnétique (IRM)® ou par un stent clinique
standard et ferromagnétique. Des images ultrasonores en coupes transversales ont été
acquises par la méthode mode main-libre utilisant un capteur magnétique posé sur la
sonde, et par balayage linéaire utilisant un moteur pas a pas attaché a la sonde.

Chaque image 2D a été segmentée, suivi par la reconstruction 3D du vaisseau.

En balayage linéaire, les sténoses couvertes par les stents prototype et clinique
furent respectivement sous-estimées de 2,6% et 6,2% en mode B. En Doppler de
puissance, la sévérité des sténoses a été surestimée de 5,6 a3 7% pour les deux stents.
Des différences significatives ont été trouvées entre les résultats obtenus pour les
méthodes main-libre et balayage linéaire, mais elles sont dues aux erreurs du systéme

main-libre. Les résultats démontrent ainsi que 1’échographie 3D mode main-libre,

* Les fabricants de prothéses vasculaires cherchent & développer des dispositifs qui ne causent pas d’artéfacts
d’imagerie en IRM, en tomodensitométrie par rayons X ainsi qu’en ultrasons. Cependant, un nouveau marché
important est le développement de stents compatibles en IRM. Ce fait a motivé ['utilisation de ce type de stent
dans ce mémoire qui, bien qu’il ne crée aucun artéfact en IRM, n’est posssiblement pas optimal pour les autres
modalités d’imagerie tel [’ultrason.
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plus facile a utiliser que le balayage linéaire, semble é&tre une méthode compétitive

pour quantifier les resténoses intra-stent.

Mots clés: balayage linéaire, fantdme, imagerie vasculaire, mode main-libre, sténose,

stent, systeme de localisation, ultrasonographie 3D.



ABSTRACT

The accumulation of lipids within the arterial wall leads to the formation of
atherosclerotic plaques, which can develop to form a stenosis. Balloon angioplasty
and stenting are non surgical treatments, unfortunately limited by in-stent restenosis
which 1s difficult to image with other methods than invasive X-ray angiography.
Although ultrasound is likely affected by metallic artefacts produced by a stent, 3D

ultrasound has not been evaluated in this context.

Using 3D ultrasound, in-stent restenoses were evaluated in phantoms
containing a non ferromagnetic prototype stent compatible with magnetic resonance
imaging (MRI)® and a standard clinical ferromagnetic stent. Each phantom had a 75%
stenosis followed by a 80% stenosis covered by a stent. 2D cross-sectional ultrasound
images were acquired by freehand scanning or by mechanical linear scanning. 2D

images were segmented followed by a 3D reconstruction of the vessel.

The in-stent restenoses within the prototype stent and within the clinical stent
were respectively underestimated by 2,6% and 6,2% using 3D B-mode ultrasound
with the linear scanning method. In power Doppler, the stenosis severity was
overestimated by over 5,6% to 7% for both stents. Statistically significant differences
were found between the linear and the frechand scanning methods, but they seem to
be due to errors of the freehand system itself. To conclude, 3D freehand ultrasound,
which is more practical to use than linear scanning, seems to be a competitive method

to quantify in-stent restenoses.

Keywords: electromagnetic tracking device, freehand scanning, linear scanning,

phantoms, stenosis, stent, 3D ultrasound imaging, vascular imaging.

® Companies fabricating prosthetic devices aim to develop endovascular stents producing no artefact in MRI, X-
ray computed tomography and ultrasound. However, an important market is the development of MR-compatible
stents. This reason motivated the use of such type of stent in this dissertation since although they may create no
artefact in MR, they may not be optimum in other imaging modalities such as ultrasound.
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phantom, the Palmaz Blue phantom and the Boston Scientific phantom by using the
mechanical linear scanning: (a)- in B-mode; (b)- in power Doppler. Arrows indicate
approximately the position of the two stents (the Palmaz Blue was longer than the

Boston Scientific ONE). .......ccoviciiririeinieiteierteee et 88

Figure 5.12- Quantitative comparisons of 3D reconstructions for the reference
phantom, the Palmaz Blue phantom and the Boston Scientific phantom by using the
freehand scanning method: (a)- in B-mode; (b)- in power Doppler. Arrows indicate

approximately the position of the tWo SEENLS. ........c.ccvurveeiiiieeeeeeeeee e, 89

Figure 6.1 - Reconstruction 3D de 'arbre vasculaire cérébral. ..........c.ccovevervreenene... 104
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AVANT-PROPOS

A I’origine de la plupart des maladies cardiovasculaires, I’athérosclérose est la
premiére cause de mortalité au niveau mondial. Une accumulation locale de lipides,
notamment de cholestérol, au niveau de la paroi interne des artéres engendre la
formation de plaques d’athéromes, qui peuvent évoluer en sténose (rétrécissement de
la lumiére artérielle). Une réduction de la surface de D’artére supérieure a 70% est
considérée comme une sténose séveére qui doit souvent étre traitée par angioplastie
(opération non chirurgicale qui permet de dilater une artére sténosée). Mais cette
opération est souvent limitée par une resténose chez environ 35% des patients. Pour
cette raison, une angioplastie est souvent accompagnée par I’installation d’un stent

(petit treillis métallique) qui sert a diminuer le taux de resténose a 20-25%.

Plusieurs méthodes d’imagerie peuvent étre utilisées pour évaluer le taux de
resténose intra-stent. L’angiographie numérique de soustraction est la méthode de
référence puisqu’elle permet d’imager la lumiére du vaisseau suite a 1’injection d’un
agent de contraste. Elle est toutefois invasive puisqu’elle nécessite 1’insertion d’un
cathéter. D’autres méthodes moins invasives peuvent néanmoins s’avérer efficaces
mais leurs performances peuvent se dégrader en présence d’un stent. Notamment, des
artéfacts (distorsions géométriques) peuvent entraver I'évaluation des resténoses intra-
stent en tomodensitométrie axiale (TDA) et en angiographie par résonance
magnétique (ARM) (voir chapitre 3). Les stents créent également des artéfacts sur les
images ultrasonores car le faisceau acoustique est réfléchi par le maillage métallique
de la prothése créant ainsi des zones d’ombre et de la réverbération. A ce jour, aucune

étude sur ’échographie 3D utilisée dans ce contexte n’a été effectuée.

Deux méthodes d’échographie 3D vont étre employées dans ce projet pour
quantifier les resténoses intra-stent. La premiére est ’échographie 3D par balayage
linéaire. Elle consiste & automatiser le mouvement de la sonde en la fixant sur un
moteur pas a pas. Des images échographiques sont ainsi acquises a pas et a angle

fixes. Cette technique est utilisée comme méthode de référence, du fait de sa bonne
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précision. La deuxi¢me est I’échographie 3D mode main-libre. Elle utilise un capteur
posé sur la sonde qui renvoie ainsi & chaque instant sa position dans I’espace. Cette
technique, beaucoup plus aisée 4 manipuler que la premiére, est d’ores et déja

envisagée pour certaines applications cliniques.

Le premier objectif de ce projet de recherche est d’évaluer I’influence des stents
sur la quantification des resténoses intra-stent, par échographie 3D. Le cas échéant,
cette methode pourrait étre considérée comme une alternative aux autres méthodes
d’imagerie plus cofiteuses ou invasives, telles que I’angiographie par résonance
magnétique (ARM), la tomodensitométrie (CTA), ou I’angiographie numérique de

soustraction.

Par ailleurs, considérant que les systémes de localisation électromagnétiques® a
courant alternatif (CA) sont trés sensibles aux métaux ferromagnétiques, le deuxiéme
objectif de ce projet est d’évaluer la précision d’un de ces systémes (Fastrak,
Polhemus) dans le contexte de 1’échographie 3D de resténoses intra-stent. Plus
précisément, le but est d’estimer la dégradation potentielle de la reconstruction 3D en
imageant des stents ferromagnétiques et non ferromagnétiques a 1’aide de ce type de

systeme.

Ainsi, les effets de deux types de stents seront évalués en estimant, par
échographie 3D, les resténoses intra-stent de fantdmes vasculaires. Un stent prototype
non ferromagnétique et compatible en imagerie par résonance magnétique (IRM)
développé par Boston Scientific (Munich, Allemagne), et un stent chromium cobalt
ferromagnétique déja commercialisé, le Palmaz Blue stent (Cordis, Johnson and
Johnson corporation), seront utilisés. Des images ultrasonores en coupes
transversales des fantdmes vasculaires seront présentées en mode-B et en Doppler de
puissance par les deux méthodes d’échographie 3D citées précédemment. Pour

évaluer quantitativement 1’effet du stent sur la visualisation de la lumiére résiduelle

¢ Un systéme de localisation électromagnétique a été employé dans ce projet car ils sont peu codteux et trés
utilisés dans la littérature.
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du vaisseau, cette derni¢re a ét€¢ segmentée avant de reconstruire un volume 2 partir

duquel ont été déterminés les pourcentages de resténoses intra-stent.

Ce mémoire est divisé en six chapitres. Les trois premiers décrivent le contexte
du projet. Le chapitre 1 permet de mettre en évidence son objectif clinique en
présentant I’athérosclérose, la formation d’une sténose ainsi que son traitement par
angioplastie et stenting. Le chapitre 2 consiste en une bréve revue de la littérature sur
I’échographie 3D et, plus particuliérement, sur I’échographie 3D mode main-libre
alors que le chapitre 3 est une revue de la littérature sur la quantification des sténoses.
La méthodologie, le matériel et les résultats sont introduits au chapitre 4 et présentés
au chapitre 5 sous la forme d'un article scientifique : « In vitro in-stent restenoses
evaluated by 3D freehand ultrasound ». Enfin, une discussion générale du projet

constitue le dernier chapitre de ce mémoire.



1 ATHEROSCLEROSE ET ANGIOPLASTIE

Le but de ce chapitre est de mettre en évidence 1’objectif clinique de ce projet.
Dans un premier temps, nous décrirons brievement la structure de la paroi artérielle,
puis nous aborderons la physiopathologie de 1’athérosclérose qui se caractérise par la
formation de plaques pouvant évoluer en sténoses dans les artéres. Enfin, la technique

de traitement des sténoses par angioplastie et stenting sera exposée.

1.1 RAPPEL SOMMAIRE D’ANATOMIE VASCULAIRE

1.1.1 Les vaisseaux sanguins

Les vaisseaux sanguins représentent des structures tubulaires assez complexes.

Ils en existent trois types '

: les artéres, les veines et les capillaires. Les artéres
acheminent le sang du cceur vers les organes. Elles se divisent en artérioles, qui elles-
meémes se ramifient en un vaste réseau de capillaires 4 mesure qu'elles s'éloignent du
ceeur. Les capillaires sont les plus petits vaisseaux sanguins qui permettent la
diffusion des gaz et des nutriments entre le sang et les tissus. Ils relient les artéres aux

veines qui se ramifient en veinules transportant le sang des organes au ceeur.

1.1.2 Structure de la paroi artérielle

La paroi artérielle est caractérisée par un cylindre dont le calibre et la structure
varient suivant qu’il s’agit d’artéres & dominante élastique (aorte et ses branches) ou
musculaire (coronaires). Elle est constituée de trois couches (ou tuniques)
superposées (Figure 1.1), soit, de la plus interne 4 la plus externe: I’intima, la média

et ’adventice.
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Figure 1.1- Structure de la paroi artérielle 3,

(http://www.123bio.net/revues/jleoni/1chap2.html)

L’intima, seule composante & étre en contact avec le sang, est la couche la plus
fine. Il s’agit d’une couche unique et continue de cellules endothéliales (appelée
endothélium) qui reposent sur une couche sous endothéliale ou membrane basale.
L’endothélium assure une perméabilité aux substances circulantes et régule la
vasomotricité en synthétisant des substances vasodilatatrices (le monoxyde d’azote
NO, la prostacycline PGI,, et le facteur hyperpolarisant EDHF libéré par
’endothélium) et vasoconstrictrices (endothéline). Le sous endothélium, d’épaisseur
variable et de nature conjonctive, est constitué de macromolécules de la matrice
extracellulaire (des fibres de collagénes, des fibres élastiques, et des fibroblastes

produisant des protéoglycanes, du glycogéne et de 1’élastine).

La média est, quant a elle, la couche la plus épaisse. Elle est composée
principalement de cellules musculaires lisses (CML), entassées de fagon concentrique
en lamelles, et de tissu conjonctif intercellulaire. Ces cellules sont entourées de fibres
élastiques et de fibres collagénes (la matrice extracellulaire), qu’elles synthétisent.

Elles assurent la vasomotricité et le maintien du tonus artériel permettant ainsi au



vaisseau de conserver sa forme. Selon la dominance des fibres élastiques ou des

cellules musculaires lisses, on différencie les artéres élastiques et musculaires.

Finalement, 1’adventice est constituée de fibres de collagéne, de fibres
élastiques, de cellules musculaires lisses et de fibroblastes qui s’entrelacent. Cette
couche est irriguée par de petits vaisseaux pénétrant dans la partie externe de la média
(les vasa vasorium présents seulement dans les grosses artéres) et recoit des
terminaisons nerveuses du syst¢éme d’innervation sympathique (le vasa nervorium,
systtme d’innervation sympathique qui rejoint les fibres musculaires lisses de la

média).

Ces trois tuniques se différencient mal au niveau des veines et des petits
vaisseaux, contrairement aux grosses et moyennes artéres 2. La média est séparée de
I’intima et de I’adventice respectivement par une limitante élastique interne et une
limitante élastique externe qui sont d’épaisses lames d’élastine percées de
fenestrations. Ces ouvertures sont suffisamment grandes pour permettre le passage

bidirectionnel de substances et de cellules.

1.2 L’ATHEROSCLEROSE

1.2.1 Définition et description

Selon I'Organisation mondiale de la santé, « I’athérosclérose est une association
variable de remaniements de I’intima des artéres de gros et moyens calibres. Elle
consiste en une accumulation focale de lipides, de glucides complexes, de sang et de
produits sanguins, de tissus fibreux et de dépdts calcaires. Le tout accompagné de
modifications de la média. »

L’athérosclérose est donc une lésion anatomique intimale des grosses et

* 4 dont elle peut provoquer D’oblitération. Elle touche

moyennes arteres
principalement la population dgée mais elle peut également affecter de jeunes

individus °. La cause majeure de I’athérosclérose est I’excés de cholestérol dans le



sang qui correspond a une augmentation permanente (ou passagére) de lipoprotéines
de basse densité (LDL). Ces LDL pénétrent dans I’intima et sont attirés par les
macrophages de I’endothélium vasculaire aprés transformation chimique (oxydation,
modification enzymatique). Une accumulation progressive de cellules mononuclées
(macrophages, lymphocytes), et de cellules musculaires lisses (CML) sous
I’endothélium engendre la formation d’une plaque d’athérome (Figure 1.2). Celle-ci
provoque I’épaississement de la paroi interne de I’artére rétrécissant ainsi la lumiére
artérielle ® et diminuant le flux sanguin. Ces lésions se développent pendant plusieurs
années, notamment au niveau des bifurcations (carotide notamment) et des parties

incurvées, plus sujettes 4 des contraintes mécaniques de nature hémodynamique.

Déchirure de la paroi artérielle

Cellule macrophage

Dépéts de cholestérol

Globule rouge

Cellule macrophage spumeuse

Dépdts de gras

FADAM.

Figure 1.2- Section d’une artére caractérisée par la présence d’athérosclérose.

(bttp://www.nlm.nih.gov/medlineplus/ency/imagepages/18018.htm)

1.2.2 Physiopathologie

1.2.2.1 Théories de I’athérogénése

Historiquement, trois grandes théories ont été invoquées pour expliquer la
formation de plaques d’athérome, appelée athérogénése 6. La premiere, émise en
1852 par Karl von Rokitansky, était la théorie de I’incrustation. Celle-ci montrait

qu’un excés de produits dérivés du sang, notamment de la fibrine, se déposant sur la



paroi artérielle, aboutissait a la formation de plaque. La deuxiéme était la théorie de
I’inflammation ’, présentée par Rudolph Virchow dans les années 1860. Basée sur
I’observation des modifications que subissait I’intima, sa théorie montra que la plaque
pouvait ainsi étre considérée comme une réaction de la paroi artérielle & une agression
focale. La troisiéme théorie était celle de l’infiltration, développée en 1913 par
Anitschow et Chalatov ® °. Celle-ci mit en évidence le réle du cholestérol dans
’athérosclérose expérimentale chez le lapin ainsi que le réle de I’infiltration lipidique

de la paroi artérielle dans la formation de plaques d’athérome.

Actuellement, I’hypothése de la physiopathologie de 1’athérosclérose repose sur
ces trois théories. L’intima subit des agressions mécaniques, chimiques, ou
infectieuses et provoque ainsi une réaction inflammatoire (réponse active a ces
agressions). Celle-ci se fait trés probablement par les cholestérols LDL modifiés,
notamment par oxydation. L’athérosclérose est ainsi considérée comme une maladie

inflammatoire chronique localisée dans I’intima des grosses et moyennes artéres.

1.2.2.2 La génése de la lésion d’athérosclérose

Le dysfonctionnement endothélial

L’athérosclérose commence par le dysfonctionnement de 1’endothélium ' qui
devient anormalement perméable aux monocytes et aux macrophages. L’endothélium
constitue une barriére entre la circulation du sang et la paroi des vaisseaux. Les
cellules endothéliales résistent a la pression sanguine, tout en laissant les substances
biologiquement importantes de la circulation diffuser & I'intérieur de la paroi.
L’endothélium est ainsi soumis a la double contrainte des forces de cisaillement et de
tension pariétale (énergie emmagasinée par la paroi artérielle). Les forces de
cisaillement laminaires normales favorisent notamment l'expression endothéliale de
l'enzyme qui produit le monoxyde d’azote NO (vasodilatateur endogéne, inhibiteur de

l'agrégation plaquettaire et substance anti-inflammatoire).



Le fonctionnement de I’endothélium peut étre déséquilibré tot par diverses
substances nocives. Les causes de ce dysfonctionnement sont multiples. (1) Les
points de branchements artériels’ perturbent I’écoulement sanguin provoquant ainsi
une perte du flux laminaire. Cette perte est a 1’origine d’une diminution locale des
forces de cisaillement et d’une multiplication des cellules endothéliales, augmentant
ainsi leur perméabilité. Les fonctions athéroprotectives de 1’endothélium sont donc
localement modifiées. (2) Le dysfonctionnement endothélial peut également résulter
de l'exposition a un environnement toxique. Les facteurs de risques d’athérosclérose
(tabac, taux de cholestérol élevé, diabete...) favorisent le dysfonctionnement
endothélial. Ces substances agissent l'une sur l'autre avec d'autres molécules
intracellulaires pour influencer les fonctions métaboliques et synthétiques de la

cellule endothéliale.

Un dysfonctionnement endothélial a de multiples conséquences, principalement
sur ses fonctions de vasodilatation® (liée & une carence en NO), de perméabilité et
d’adhésion. L’augmentation de la perméabilité favorise la pénétration des LDL dans
le sous endothélium et 1’apparition de protéines d’adhérence endothéliale permet le

début de I'infiltration pariétale par les cellules inflammatoires.

Progression des lésions athéroscléreuses

L’infiltration et I’accumulation de LDL et leur oxydationf n, 12

par différents
mécanismes notamment enzymatique (peroxydation lipidique®) dans le sous
endothéelium représente la premiére étape de I’athérogénése (Figure 1.3). Les LDL
oxydées (oxLDL) ouvrent aux monocytes (MO) I’accés au sous endothélium * par

stimulation de 1’expression des molécules d’adhésion de surface et des récepteurs des

¢ Les lésions athérosclérotiques se développent généralement autour des points de branchement artériels, et les artéres avec peu
de branches montrent une résistance relative a l'athérosclérose.

¢ Augmentation du calibre du vaisseau par extension de ses fibres musculaires.

" Cette oxydation est provoquée chimiquement au contact des cellules endothéliales, des cellules musculaires lisses (CML), ou
des macrophages ',

£ « Mécanisme en chaine de dégradation des acides gras membranaires conduisant 4 la formation d’hydroperoxydes instables,
responsables de la diminution de la fluidité membranaire, qui intervient dans certaines pathologies dans lesquelles le stress
oxydant est impliqué. » http://www.qc.ec.gc.ca/csl/glo/gio007_f.htmt.



agents cytotoxiques ' '°

(chimiokines) a la surface des cellules endothéliales. Des
publications '™ '® | fondées sur ’'usage de souris génétiquement différentes, semblent
montrer que la réponse inflammatoire de I’endothélium aux LDL oxydées est

génétiquement conditionnée.

Une fois entrés dans I’intima, sous I’influence de divers facteurs, les monocytes
se transforment en macrophages (MP). Ceux-ci jouent un réle délétére important dans
I’athérogénese car ils provoquent une réaction inflammatoire chronique locale et la
fabrication d’agents cytotoxiques '° (cytokines) pro-inflammatoires générant la
croissance de la plaque et sa fragilisation. Par ailleurs, grice a leurs récepteurs
fixateurs ° (ou éboueurs, récepteurs dits « scavenger »), ils identifient les LDL
oxydées par leur charge électronégative. Les macrophages se chargent alors,
massivement et sans mécanisme de régulation, de LDL oxydées *' qu’ils ne peuvent
dégradés completement. Ils se transforment ainsi en cellules spumeuses qui

demeurent dans I’intima et constituent les premiéres lésions athéromateuses.

Ces cellules spumeuses s’accumulent et s’organisent en amas dans le sous
endothélium pour former les stries lipidiques **. Les lipides intracellulaires sont
libérés par les cellules spumeuses et deviennent des lipides extracellulaires. Ils se
regroupent en un amas appel€ le centre lipidique qui est recouvert par une chape
fibreuse composée de collagenes, de la matrice extracellulaire (MEC) et des cellules

musculaires lisses (CML) provenant de la média.

En parall¢le, les CML migrent de la média vers I’intima, se multiplient par la
présence de facteurs de croissance, et modifient leur phénotype qui leur permet de
synthétiser des facteurs de croissance et de la MEC (fibres de collagéne, fibres

d’élastine, protéoglycanes).



Des lymphocytes T sont attirés vers les macrophages qui présentent une
surcharge lipidique®, considérée comme un pathogéne. Ils sécrétent des agents
cytotoxiques (cytokines) et des marqueurs d’activation qui activent une stimulation
antigénique locale. Celle-ci peut engendrer des effets non négligeables sur la
formation de plaques prématurées, la biologie de la paroi de I’artére et la pathogenése

des complications des plaques.

La plaque d’athérome se forme ainsi par accumulation de tissu conjonctif, de

lipides, de CML et de cellules spumeuses .

Vaisseau

oL

[ =

l

Oxycation

Espace sous-endathélial

Figure 1.3- Athérogénése 24 (LDL : lipoprotéines de basse densité; oxLDL : LDL
oxydées; CE : cellules endothéliales; MO : monocytes; LT : lymphocytes T; MP :
macrophages; CML :cellules musculaires lisses).

(http://ist.inserm.fr/BASIS/medsci/fqmb/medsci/DDD/7813.pdf)
Accédé le 27 Mars 2007

¢ lls sont avertis par les cytokines (sécrétées par les macrophages et par les molécules d’adhésion) et les
chimiokines (produites par les cellules endothéliales et musculaires lisses activées).



La plaque athéromateuse simple

Une plaque d’athérome est composée d’un centre lipidique 2 (centre
athéromateux) entouré d’un tissu fibreux 2 (ou sclérose) souvent dense et calcifié qui
donne la rigidité a la 1ésion (Figure 1.4). La structure du tissu fibreux est stratifiée : il
sépare le centre lipidique du reste de I’intima par une chape fibreuse et le centre
lipidique de la média en profondeur principalement par des CML (et quelques
cellules spumeuses). Le centre lipidique comprend des macrophages, des lipides,
notamment du cholestérol, des cellules spumeuses, des lymphocytes T et des CML.
La chape fibreuse est, quant a elle, composée de collagéne, de CML et de la matrice

extracellulaire.

Cette plaque se développe & !’intérieur de I’artére, provoquant ainsi des

turbulences et empéchant 1’écoulement du sang.
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Figure 1.4- Coupe transverse d'une plaque d’athérosclérose.

(http://www.123bio.net/revues/jleoni/1 chap3.html)
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1.2.2.3 Complications de la plaque athéromateuse

Une plaque d’athérome évolue de fagon progressive et imprévisible. Des
phénoménes inflammatoires locaux peuvent engendrer la transformation d’une plaque
simple en plaque compliquée. Une plaque d’athérome peut évoluer en sténose ou
encore, a un stade plus avancé, une rupture de la plaque peut se produire et ainsi
engendrer une thrombose. D’autres complications (calcification, hémorragie,

évolution ectasiante) peuvent aussi survenir.

- (b) ©
?‘I
Altération de la g 0? i/ Rupture Ele la
paroi artérielle plague dlathérome
formation d'un

Infiltration de Epaississement . i||ot de sang
cholestérol d? la plague {thrombus) =
d’athérome vcclusion artérlelle

Figure 1.5- Evolution de I’athérosclérose 7,

(http://www.nsfa.asso.fr/spip.php?article98)

La sténose

Le développement de la plaque d’athérome provoque une obstruction évolutive
de la lumiére artérielle menant a la sténose (Figure 1.5). La taille de la sténose reste
longtemps modérée grice a des phénomeénes de compensation de D’artére: le
remodelage vasculaire (1’artére se dilate pour corriger la protusion de la plaque). Par
la suite, ce mécanisme est dépassé et la lumiére artérielle est de plus en plus

obstruée : la sténose devient significative et serrée.
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Rupture ou ulcération de la plague

L’épaisseur du tissu fibreux de la plaque, qui sépare la lésion du sang, est un
facteur qui contribue a la rupture de la plaque. Une lésion athéroscléreuse avec une
chape fibreuse épaisse peut causer un rétrécissement artériel prononcé, mais elle a
moins de chance de se rompre. Une plaque vulnérable a, quant a elle, une chape
fibreuse plus mince. Elle apparait ainsi comme mineure lors d’une angiographie mais
elle est fragile et peut se rompre facilement 2. Une plaque vulnérable incite a la
thrombose. De telles plaques vulnérables ont souvent un noyau lipidique trés riche et

une concentration élevée en cellules inflammatoires (macrophages, lymphocytes T).

Chape fibreuse
Média
L/

Lumiére artérielle

detall

rs‘“

Lumniére '
@ — Lymphocite T

“v _ Macrophage
< ,.}
<

S A
ey

— CML de l'ntima "activée"

Plague "stable" — CML de la média (normale)

Figure 1.6- Caractéristiques d’une plaque d’athérosclérose « stable » et d’une plaque
«vulnérable » 2, CML signifie cellule musculaire lisse.
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La rupture de la plaque résulte de phénoménes mécaniques et chimiques. Elle
peut survenir brutalement et de maniére imprévisible. En effet, la plaque d’athérome
est longtemps fragile en surface. Des fragments peuvent donc s’en détacher et
peuvent aller obstruer d’autres arteres de dimensions plus petites. Un seul fragment
qui se dirige vers le cerveau suffit a provoquer une hémiplégie, ou un infarctus s’il se
dirige vers le cceur, ou encore une embolie pulmonaire s’il se dirige vers les

poumons.

La thrombose

La plaque peut se fissurer et libérer son contenu dans ’artére. Il se forme, dans
ce cas, un caillot sanguin ou thrombus (Figure 1.5) obstruant partiellement ou
completement [I’artére. Un thrombus totalement obstructif peut avoir deux
consequences. D’une part, le sang arréte de circuler dans I’artére, privant d’oxygéne
les tissus situés en aval qui meurent alors. D’autre part, ce thrombus entraine

I’ischémie des tissus en aval.

Hémorragie

Un hématome peut se former entre la plaque et la média. La plaque est ainsi
distendue et I’effet de sténose est accentué. Cet hématome peut soit se résorber, soit
s’étendre en séparant I’intima de la média. Il peut donc mener a la dissection de

I’arteére.

Calcification

La calcification est une précipitation des ions phosphocalciques. Elle se trouve

dans tous les phénomeénes de sclérose.
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Evolution ectasiante

La média décroit, se fragilise, perd sa structure musculo-élastique et n’est plus
composée que de collagene qui se distend sous la pression sanguine. Un anévrisme

(dilatation de la paroi) favorisant ruptures et thromboses se forme.

1.2.3 Causes et facteurs de risque

Depuis les années 1970, les facteurs de risque qui favorisent 1’apparition ou
aggravent I’athérosclérose ont pu étre identifiés. Ils sont divisés en quatre groupes :
les facteurs de risque liés a de mauvaises habitudes de vie, a I’hérédité, au sexe et a

1’age, ainsi qu’a certaines maladies.

Les mauvaises habitudes de vie telles que le tabagisme, 1’obésité, la sédentarité,
le stress et une alimentation riche en gras peuvent é&tre responsables de
I’athérosclérose. En effet, la nicotine peut engendrer des rétrécissements brusques des
arteres (spasmes) qui affaiblissent le systéme artériel et favorisent 1’athérosclérose.
De plus, la résistance des artéres est diminuée par le manque d’activité physique alors
que le stress peut engendrer de ’hypertension (HTA) et des spasmes artériels, usant
ainsi le systéme artériel. L’athérosclérose touche plus les hommes que les femmes. Ils
sont aussi atteints plus tét (45 ans comparé & 55 ans) que les femmes étant protégées
hormonalement jusqu’a la ménopause . En troisiéme lieu, les prédispositions
geénétiques (antécédents familiaux d’accidents cardio-vasculaires) constituent elles
aussi un facteur de risque important de I’athérosclérose. Finalement, les personnes
souffrant d’hypertension artérielle, d’hypercholestérolémie, de diabéte ou encore
d’hyeruricimie (excés d'acide urique dans le sang) sont plus & méme d’étre atteintes

d’athérosclérose.
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1.2.4 Localisation et conséquences

Les plaques d’athérome peuvent se former a différents endroits dans le corps, et
ses conseéquences varient selon le site touché. Les plaques d’athéromes touchent
principalement quatre zones: l’aorte abdominale (la zone la plus fréquemment
touchée), les artéres coronaires (notamment les segments proximaux), les artéres des
membres inférieurs (iliaques, fémorales, poplitées et tibiales) ainsi que les artéres

sous-clavieres, vertébrales et carotides.

1.2.4.1 Une maladie silencieuse

L’athérosclérose a des origines variées et se développe sans symptdme
manifeste, sur des dizaines d’années. Généralement, elle n’est détectée qu’a un stade
avance lorsqu’elle devient symptomatique, c'est-a-dire qu’elle est révélée a I’occasion
d’un accident grave dii 4 une complication telle qu’une angine de poitrine, une
attaque cérébrale, un infarctus du myocarde, une embolie pulmonaire ou encore

I’occlusion des arteres périphériques.

1.2.42 Al ‘origine des maladies cardio-vasculaires

Selon leur localisation dans le systéme vasculaire, les plaques d’athérome
entrainent des affections aigués notamment des cardiopathies ischémiques (angine de
poitrine, infarctus) dues a I’athérosclérose des artéres coronaires, des accidents
vasculaires cérébraux (AVC) dus a I’athérosclérose des artéres cérébrales et les
carotides pouvant conduire 4 une hémiplégie, et des artériopathies oblitérantes des

membres inférieurs (artérite).

De plus, une zone atteinte est souvent accompagnée d’une atteinte
asymptomatique d’une autre zone. En effet, tel que I’illustre la Figure 1.7, lorsqu’une
coronarite survient, la prévalence d’une artérite ou/et d’'un AVC asymptomatiques est

respectivement de 10-20% et de 50-60%. De méme, lorsqu’une artérite est détectée,
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une coronarite ou/et un AVC peuvent étre asymptomatiques avec une prévalence
respective de 40-60% et de 10-30%. Aussi, un AVC peut étre accompagné par une
coronarite ou/et une artérite asymptomatiques avec une prévalence respective de 40%
et 10%. Ces chiffres sont non négligeables et montrent qu’un patient souffrant ou
ayant souffert d’athérosclérose doit étre suivi réguliérement. Une méthode d’imagerie
fiable et sécuritaire pour les patients est essentielle pour suivre 1’évolution des

plaques et détecter la présence de cette pathologie ailleurs dans le corps.

Accident vasculaire cérébral La fleche désigne :

prévalence
AA symptomatique ————» AA asymptomatique
50-60 % 10-30 % . . ) )
Avec : AA signifiant atteinte athéroscléreuse
40 % 10 %
Par exemple : Lorsqu’une coronarite survient, la

prévalence d’une artérite ou/et d’un AVC

10-20 % asymptomatiques est respectivement de 10-20% et

, > _ de 50-60%.
Coronarite ( Artérite
40-60 %

Figure 1.7- Prévalence d'une atteinte athéroscléreuse asymptomatique en présence
d'une localisation symptomatique.

(http://www.123bio.net/revues/jleoni/1chap1.html)

1.2.6 La 1° cause de mortalité dans le monde

A lorigine de la plupart des maladies cardiovasculaires, I’athérosclérose est
considérée comme la premiére cause de mortalité au niveau mondial. En effet, le
rapport sur la santé publique dans le monde effectué par Statistiques sanitaires
mondiales en 2006 indique qu’en 2005 les maladies cardiovasculaires représentaient
une charge de morbidité de 10% et un taux de mortalité de 30% (Figure 1.8), soit
17,5 millions de décés au niveau mondial. Ces statistiques n’ont cessé d’augmenter
ces derniéres années puisque les affections cardio-vasculaires -cardiopathies
ischémiques et AVC- représentaient en 1998 respectivement 7,4 et 5,1 millions de

déces selon le rapport sur la santé dans le monde de I’OMS publié en 1999.
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Maladies transmissibles,
affections matemelles Maladies
et périnatales, carences cardiovasculaires
nutritionnelles 309,

30%

Traumatismes
9%

Autres maladies s
chroniques s adies
9 9?‘ Diabétes respiratoires chroniques
2% 7%

Figure 1.8- Causes principales de décés au niveau mondial.

Partie 1 : Santé publique dans le monde : 10 enjeux en chiffres
Statistiques sanitaires mondiales 2006-10-31
(http://www.who.int/whosis/whostat2006 _10highlights fr.pdf)

En outre, les pays développés sont plus touchés par les maladies
cardiovasculaires (36% des décés) que les pays en voie de développement, méme si
ces derniers connaissent une augmentation rapide du nombre de décés liés a ces

maladies (plus d’un tiers des déces).

1.3 ANGIOPLASTIE ET STENTING

1.3.1 Angioplastie transluminale (ATL)

Lorsque I’artére est obstruée par des dépdts graisseux, un pontage ou une
angioplastie peuvent étre réalisés pour améliorer le flux sanguin jusqu’a 1’organe
irrigué. Le choix de I’intervention dépend de la nature et de la localisation de la
lésion. Le pontage (remplacement de I’artére endommagée par insertion d’un tube
synthétique ou d’un fragment de veine lors d’une chirurgie) est une intervention

efficace mais plus envahissante que I’angioplastie. Cette derniére consiste a insérer
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un ballonnet dans I’artére a ’aide d’un cathéter, puis a le gonfler au niveau de I’artére
sténosée (Figure 1.9) afin de la dilater. Les plaques sont ainsi repoussées par

fragmentation et écrasement.

== - BEalloninel dédgonié

R ST e

Dl Y

1Y

Agpeis dilslalian

Ll g a3 ]

Figure 1.9- Déroulement d’une angioplastie.

(http://www.distrimed.com/ffc/ffc1 7qua.html)

Cependant, aprés une angioplastie, certains phénoménes peuvent se produire et
entrainer une resténose (Figure 1.10). D’une part, la détérioration de 1’endothélium
qui recouvre la paroi vasculaire peut provoquer une multiplication des cellules du
tissu subendothélial et une adhésion des plaquettes. Dans ce cas, un thrombus peut se
former. D’autre part, le phénoméne du remodelage pariétal présente deux
imperfections importantes : premiérement, un retour élastique précoce, lié aux
propriétés mécaniques de la paroi vasculaire qui se produit dans les 15 minutes
suivant 1’angioplastie * et deuxiémement, un rétrécissement de I’artére engendré par

la paroi lors de la cicatrisation, limitant ainsi la lumiére vasculaire 3"3%%,
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Figure 1.10- Resténose : (m)-média, (I)-lumiére vasculaire, (ni)-néo-intima. Ces
figures montrent la progression de la resténose d’une artére. Celle-ci est essentiellement
due a ’accumulation de cellules musculaires lisses, de la matrice extra-cellulaire et de
collagéne réalisant une néo-intima. Dans la figure de droite, plus resténosée que la
figure de gauche, la lumiére artérielle est négligeable : Partére est donc pratiquement
obstruée.

(http://www clevelandclinic.org/heartcenter/pub/history/future/intervention.asp?firstCat=56 &
secondCat=57&thirdCat=481)

1.3.2 Stenting

Afin de minimiser la resténose, un stent (ou endoprothése) est placé dans le
segment dilaté, au moment de I’intervention ou aprés (Figure 1.11). Un stent est un
petit treillis métallique qui est implanté définitivement dans I’artére a I’endroit méme
ou on a effectué I’angioplastie, pour permettre de garder I’artére dilatée par la suite et

d’éviter les deux phénoménes du remodelage pariétal.

Il existe deux types de stents. Les premiers sont rigides et sont dilatés au niveau
de la Iésion a I’aide d’un cathéter a ballonnet. Dans ce cas, ’extension rapide du
ballonnet provoque un choc qui favorise la resténose ultérieure de artére **. Les
autres sont plus flexibles et auto expansibles. Ils sont emprisonnés dans des anneaux
de polymeére qui se déploient graduellement avec le temps **. Leur alliage & mémoire

de forme leur permet donc de mieux contrdler I’impact a la paroi vasculaire.
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1- Présence d'un athérome (en orange) dans la lumiére de l'artére; 2- Introduction du
cathéter avec ballonnet; 3-Le ballonnet (gris clair) est gonflé plusieurs fois pour écraser
I'athérome; 4- Introduction d’'un cathéter avec stent enroulé; 5-Le stent est déployé; 6- Le
cathéter est retiré, le stent reste en place, la lumiére artérielle est rétablie.

Figure 1.11- Déroulement d’une angioplastie avec pose de stent aprés I’intervention
(exemple du stent Palmaz Corinthian).

(http://georges.dolisi.free.fr/Physiopathologie/Physiopatho_atherosclerose.htm)

Malheureusement, le placement d’un stent ne fait que réduire la probabilité de
resténose aprés une angioplastie *® en diminuant le taux de resténose a 6 mois de 35%
a 15-20% (Figure 1.12). Pour limiter la resténose intra-stent, il est nécessaire d’éviter
la mise en place d’un stent surdimensionné puisque le taux de resténose est corrélé au

diamétre de la lumiere artérielle obtenu immédiatement aprés une angioplastie.

stent

Figure 1.12- Resténose apreés angioplastie avec pose d’un stent.

(http://www2 sjsu.edu/faculty/selvaduray/page/engr296x/Cardio3b.pdf)

Des études, récemment publiées (par exemple 1’étude RAVEL *7) montrent que
le taux de resténose peut encore étre diminué par Iutilisation d’un stent imprégné. Il

s’agit d’une endoprothése sur laquelle on a fixé un médicament qui permet de limiter
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la formation de caillots mais surtout la resténose. Les résultats obtenus avec les stents
libérant un immunosuppresseur sont significatifs. En effet, sur un an, I’étude RAVEL
a montré que contrairement a un stent standard qui a suscité 26,6% de resténoses sur
un groupe traité, un stent libérant un immunosuppresseur n’a engendré aucune
resténose. Cependant, plusieurs années sont encore nécessaires pour étre certain qu’il

n’y a aucun effet secondaire, inconnu actuellement, ou resténose tardive.

1.4 CONCLUSION DU CHAPITRE

L’athérosclérose est une maladie dégénérative provoquée par une accumulation
de mauvais cholestérol (LDL) sur la paroi interne des artéres. L’apparition et le
développement de cette pathologie sont dus a des facteurs héréditaires ou
pathologiques, au sexe et a I’age et essentiellement & des mauvaises habitudes de vie.
Cette maladie est généralement silencieuse pendant de nombreuses années et se
déclare brusquement lors d’un accident grave (AVC, infarctus...). A origine de la
plupart des maladies cardio-vasculaires, 1’athérosclérose, 1 cause de mortalité au
monde, se classe parmi les maladies les plus graves qui nécessitent un traitement et

un suivi rigoureux.

Dans 70 a 90 % des cas, une angioplastie avec pose de stent est effectuée afin
de dilater ’artére obstruée. Mais cette opération est limitée par I’apparition d’une
resténose intra-stent. L’angiographie par rayons X est la technique d’imagerie la plus
utilisée pour évaluer les degrés de sténoses, mais elle est invasive. L’échographie 3D
apparait comme une alternative peu cofiteuse et non invasive. Bien que les stents
créent des artéfacts dans les images ultrasonores, il est utile d’évaluer la précision de

I’échographie 3D dans ce contexte.



2 ECHOGRAPHIE 3D MODE MAIN-LIBRE

Ce chapitre introduit 1’échographie 3D et les différentes méthodes

d’acquisition des images, plus particuliérement 1’échographie 3D mode main-libre.

2.1 L’ECHOGRAPHIE 3D : DEFINITIONS ET PRINCIPE

L’échographie (ou ultrasonographie) est une modalité d’imagerie trés
attrayante, de plus en plus utilisée, car elle est peu cofiteuse, sécuritaire pour le
patient, non invasive et elle permet d’acquérir des images en temps réel, pour la
plupart des tissus du corps humain. Cependant, contrairement a la tomographie et a
I’imagerie par résonance magnétique, qui permettent d’acquérir des images 3D,
I’échographie 2D ne permet pas d’obtenir des informations morphologiques

quantitatives précises.

L’échographie 3D est une technologie qui permet de compenser ces
inconvénients, puisqu’elle permet d’effectuer des mesures précises de volume
d’organes, de visualiser 1’anatomie en 3D et des coupes 2D selon des orientations
différentes. Les deux principales applications médicales de 1’échographie 3D sont
I’obstétrique et la cardiologie mais beaucoup d’autres domaines, tels que I’angiologie

ou encore la pédiatrie, tirent avantages de cette technologie.

Une échographie 3D comprend trois étapes *® soit : ’acquisition des données, la
reconstruction 3D a partir des images 2D obtenues et la visualisation de I’image 3D.
A la premiére étape, le matériel utilisé pour manipuler le capteur et la maniére

d’acquérir des images influencent grandement les résultats finaux.
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Quatre systémes permettent de faire 1’acquisition des images : les sondes 3D,
les systemes mécaniques, les systémes qui n’utilisent pas de capteur de localisation et
les systémes de type main-libre. Les sondes 3D sont des sondes matricielles qui
permettent d’acquérir directement des volumes. Il s’agit d’une solution pratique et
simple d’utilisation pour les cliniciens. Cependant, ces sondes sont larges, cofiteuses,
et elles ont une résolution inférieure aux sondes 2D. Dans le cas des systémes
mécaniques, la sonde est automatisée par un moteur. On obtient ainsi des séquences
d’images en effectuant, soit un mouvement de translation, soit une rotation, soit un
mouvement « éventail ». Bien que cette technique permette d’effectuer des
reconstructions 3D trés précises, une liberté de mouvement trés limitée et un
mécanisme de mouvement complexe constituent des inconvénients importants. Pour
leur part, les systtmes sans capteur estiment la position et 1’orientation 3D de la
sonde dans I’espace par décorrélation des images *°, ou régression linéaire *°. Bien
que les résultats obtenus par Prager et al ** soient encourageants, le systéme sans
capteur est beaucoup moins précis que le systéme main-libre avec capteur qui permet

d’obtenir les coordonnées spatiales de la sonde échographique.

L’échographie 3D mode main-libre est utilisée dans ce projet. Son principe et

les différents systémes de localisation existants sont décrits par la suite.

2.2 L’ECHOGRAPHIE 3D MODE MAIN-LIBRE

2.2.1 Principe de I’échographie 3D mode main-libre

L’échographie 3D de type main-libre consiste a utiliser un systéme de
localisation (encore appelé systéme de repérage) pour déterminer en temps réel la
position et ’orientation de la sonde échographique. A ces fins, le capteur du systéme
de localisation est fixé sur la sonde (Figure 2.1) et on enregistre sur un ordinateur les

informations de positions renvoyées par le systéme.
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Capteur magnétique

Sonde échographique

Figure 2.1 - Capteur de localisation fixé sur une sonde échographique (dispositif utilisé
dans ce projet).

Une étape de calibration du systéme d’échographie 3D mode main-libre est
nécessaire. Elle consiste en une calibration temporelle et une calibration spatiale. La
calibration temporelle permet de synchroniser I’image ultrasonore acquise avec sa
position donnée par le syst¢tme de localisation. La calibration spatiale permet de
déterminer la position de I’image 2D ultrasonore acquise par une transformation
affine (rotation, translation, ou mise a I’échelle) entre I’origine du capteur, attaché a
la sonde, et I’image 2D elle-méme. L’estimation de cette transformation permet de
calibrer spatialement le systéme’. Aprés avoir correctement calibré le systéme
échographique, la position et I’orientation de la sonde sont utilisées pour reconstruire

un volume 3D a partir de la séquence d’images acquises (Figure 2.2).

fLa formulation de la calibration spatiale est détaillée plus loin dans ce chapitre.
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Visualisation du volume par
rendu surfacique

Figure 2.2 - Images ultrasonores 3D acquises en mode main-libre °. Plusieurs étapes
sont effectuées : échographie, reconstruction et visualisation. La figure illustre une
vésicule biliaire (figure utilisée avec ’accord de I’auteur et du journal, voir annexe 1).

2.2.2 Formulation de la calibration spatiale

Durant la reconstruction, chaque pixel de chaque image US acquise doit étre

situé correctement dans le volume de reconstruction R (Figure 2.3). A ces fins,

chaque pixel est transformé, dans un premier temps, dans le repére du récepteur R,,

puis dans celui du transmetteur Ry, et finalement, dans le volume de reconstruction

R..

& Image extraite de 'article de Prager et al. *" traduite en frangais, avec permission de ’auteur et du journal (voir

annexe 1).
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transmetteur \[\/

/ image US acquise
Rr y" récepteur Ri °
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colonne u

volume de
reconstruction

Figure 2.3 - Les différents repéres de la calibration spatiale ", R; le repére de I’image, R,
le repére du récepteur, R, le repére du transmetteur, et R, le repére de la zone a imager.
Le transmetteur est souvent placé sur un support élevé prés de la table d’examen, afin
de ne pas obstruer le champ avec le récepteur placé sur la sonde échographique (figure
utilisée avec I’accord de Pauteur et du journal, voir annexe 1).

La transformation globale peut étre exprimée comme une multiplication des

matrices de transformation 4" 42

s.u

Syv 41
x,=TT,T,x, avec x, = 0 (2.1)

ou :
e les reperes: R;. le repere de ’image, R;. le repére du récepteur, R;. le repére
du transmetteur, et R, . le repére de la zone imagée.

® X lalocation d’un pixel dans le systéme de coordonnées R,

e les transformations rigides : T.. entre le repére du transmetteur R, et celui de
la zone imagée R, T;. entre le repére du récepteur R; et celui du transmetteur

Ry, Tr. entre le repere de I’image R; et celui du récepteur R,.
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e scets, :les facteurs d’échelle (mm/pixel)
e uetv:lescoordonnées d’un pixel dans I’image

Les matrices de transformation T, et T; sont connues. En effet, T, dérive
directement des positions du capteur et T, peut &tre, soit omis, alignant ainsi le
volume de reconstruction avec le transmetteur, soit considéré comme arbitraire.
L’objectif de la calibration spatiale est donc d’estimer la matrice de transformation
T,, qui comprend 3 rotations : & (rotation autour de 1’axe des z), 3 (rotation autour de
I’axe des y), v (rotation autour de I’axe des x), 3 translations : t, t,, t,, et, deux

facteurs d’échelle s, et sy“1 :

Tr (t.r’t_v’tzaa,ﬂa Z)= |:R(a,0ﬂ,l) t(tthytZ)jl (2.2) 4

ou t (t,ty,t;) est un vecteur de translation et (¢, 3, ) sont les angles de rotation autour

des axes (z,y,X).

Pour calibrer un systéme, on balaye, avec la sonde échographique, un fantéme
dont on connait les propriétés géométriques +* pour acquérir une séquence d’images
ultrasonores. En retrouvant la géométrie du fantdme dans cette séquence, on peut

estimer les 8 parameétres : t(ty,ty,t,), (& B, 7), sx €t sy.

2.2.3 Erreurs a ’acquisition

En échographie 3D mode main-libre, des erreurs peuvent survenir lors de
I’acquisition des images, quelque soit le systétme de localisation utilisé ** *°. Ces

erreurs peuvent engendrer une mauvaise interprétation des images. Il est donc

k Image extraite de I"article de Prager et al. *' traduite en frangais, avec permission de I’auteur et du journal (voir
annexe 1).
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important de soulever ici les différents types d’erreurs qui interviennent a différents

stades d’une échographie 3D mode main libre.

En premier lieu, des erreurs peuvent se produire lors de ’acquisition des images
2D elles-mémes. Elles sont principalement dues a la variation de la vitesse du son, a
la résolution des images, et au fait que le médecin exerce une certaine pression pour
avoir un bon contact entre la peau et la sonde. Cette pression déforme 1’anatomie du
patient, provoquant ainsi des erreurs lors de la reconstruction 3D “* *7, D’autres
erreurs peuvent aussi intervenir lors de 1’acquisition des positions avec le systéme de
localisation. En effet, le type de systéme utilisé (magnétique, optique...) influence la
précision des positions des images 2D acquises qu’il renvoie, et donc la qualité de la
reconstruction 3D. Aussi, lors de la numérisation des images vers un ordinateur, les
pixels sont réechantillonnés ce qui implique une diminution de la résolution des
images. En outre, des erreurs peuvent survenir lors de I’adjonction des positions
enregistrées avec les images 2D acquises. Une calibration temporelle précise
permettrait de minimiser ce type d’erreurs. D’autre part, des erreurs peuvent
intervenir lors de la calibration spatiale. Un fantdme de calibration adéquat et un
systeme de localisation précis permettraient d’effectuer des calibrations spatiales de
qualité. Finalement, des erreurs peuvent advenir lors de la reconstruction 3D elle-
méme. Des artéfacts peuvent, en effet, apparaitre lors de la reconstruction d’un

volume si le patient bouge ou lors des mouvements causés par le flux sanguin.

2.2.4 Les différents systémes de localisation pour I’échographie 3D main-

libre

Il existe cinq systémes de localisation: le bras mécanique, les capteurs
acoustiques, les systémes de localisation utilisant la fibre optique, les capteurs
magnétiques et les capteurs optiques. Plus récemment, des systémes de localisation
hybrides, dont on parlera bri¢vement par la suite, ont été développés. Ces systémes

fonctionnent de maniére similaire : ils capturent la position et I’orientation du capteur
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positionné sur la sonde échographique (et non I'image 2D acquise). Cependant, ils

ont chacun leurs avantages et leurs inconvénients.

2.2.4.1 Bras mécanique

Les systemes de localisation mécaniques furent les premiers utilisés. Ils sont
constitués d’une sonde fixée au bout d’un bras articulé. La position et 1’orientation de
la sonde sont déterminées en connaissant les angles entre chaque segment du robot,

c’est-a-dire les joints et la géométrie du robot.

La précision de ces systémes peut étre inférieure a 0,4 mm 8, et la qualité des
mesures est indépendante de I’environnement. La vitesse de mise 4 jour est
relativement grande et ils possédent une latence trés faible. Les systémes de repérage
mécaniques ne peuvent localiser qu’un objet & la fois. Ceci peut donc étre un
inconvénient lors d’une chirurgie pendant laquelle plusieurs objets doivent étre
localisés en méme temps. De plus, ces systémes étant encombrants la liberté de

mouvement est, de fait, limitée.

2.2.4.2 Systemes de localisation acoustiques

Ces systémes sont constitués d’émetteurs-récepteurs a ultrasons. Il en existe
deux types: les systtmes «time of flight» (TOF), qui mesurent le temps de
propagation des ondes ultrasonores entre 1’émetteur et le récepteur, et les systémes
« cohérence de phase » (« phase-coherent system, PC system »), qui calculent les

positions relatives a partir de la différence de phase.

L’inconvénient majeur des systémes de localisation acoustiques réside dans le

fait qu’il ne doit y avoir aucune interruption de signal entre I’émetteur et le récepteur.
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Ils sont sensibles aux variations de température et de pression, et & ’humidité, qui

affectent la vitesse de propagation du son dans I’air.

2.2.4.3 Systemes de localisation utilisant la fibre optique

Un nouveau systéme de localisation spatiale a été développé par Pagoulatos et
al. ®. 1 se compose d’une bande flexible (Shape Tape de la compagnie Measurand),
constituée de fibres optiques et dont une des deux extrémités est posée sur la sonde.
Des capteurs placés sur cette bande permettent de déterminer la position relative de

chaque extrémité.

I1 s’agit d’un systéme peu cofiteux, léger et facile a utiliser, mais encore en
cours de développement et d’amélioration, et dont les résultats semblent assez
prometteurs. Il est aussi robuste & n’importe quel environnement clinique, y compris

métallique. Cependant, il manque encore de précision.

2.2.4.3 Systémes de localisation magnétiques

Un capteur, placé sur la sonde échographique, mesure les variations du champ
magnétique créé par un transmetteur. On détermine ainsi la position spatiale et
’orientation de la sonde (Figure 2.4). Aprés calibration, il est possible d’obtenir les
coordonnées des images 2D acquises. Ces systémes de localisation, relativement

flexible et peu coiteux, sont utilisés par de nombreuses équipes 4436,
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Capteur posé sur la sonde

Champ
magnétique

Transmetteur

Figure 2.4 - Fonctionnement d’un systéme de localisation magnétique.

Il existe deux types de localisateurs magnétiques qui différent par la fagon dont
le champ magnétique est généré : soit un courant alternatif (systtme AC) ou un
courant direct (systtme DC). Les deux systémes les plus courants sont le Fastrak de
Polhemus (systeme AC) (Figure 2.5-a) et le Flock Of Birds d’ Ascension Technology
(systtme DC) (Figure 2.5-b). Dans le cas du Flock of Birds, le récepteur doit étre
placé le plus prés possible de la téte de la sonde échographique afin de minimiser les
erreurs d’angles, alors que, pour le Fastrak on éloignera le récepteur de la sonde
d’environ 10 cm afin de minimiser les interférences métalliques, que peut engendrer

la sonde échographique.

Figure 2.5 - Systémes de localisation magnétiques.

(a)- Flock of Birds Class B d’Ascension Technology (systéme DC)
(http://www.ascension-tech.com/products/classb.php)
(b)- Fastrak de Polhemus (systéme AC)
(http://www.polhemus.com/fastrak.htm)
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La précision de ces systémes indiquée par les manufacturiers est relativement
satisfaisante : 0,76 mm pour le Fastrak et 1,8 mm pour le Flock Of Birds. Cependant,
Rousseau ** n’a trouvé aucune différence significative entre les deux systemes en

terme de précision : 1,2 mm.

Les systemes de localisation magnétiques sont sensibles aux objets
métalliques placés prés du récepteur ou du transmetteur ainsi qu’aux champs
magnétiques générés par les sources d’alimentation *’. Les performances des deux
systemes sont différentes : un systtme DC est moins sensible & I’environnement

contenant du métal qu’un systéme AC.

2.2.4.4 Systemes de localisation optiques

Ces systemes fonctionnent sur le méme principe que les systémes acoustiques,
mais utilisent des capteurs optiques > ~ ®2. Deux ou trois caméras (Figure 2.6) qui
localisent des marqueurs actifs ou passifs (au minimum trois et de préférence actifs)
sont fixés sur la sonde dont on veut déterminer la position et I’orientation. L’ajout de
marqueurs permet a la caméra de mieux repérer 1’objet et améliore la précision des

mesures.

Ces systemes optiques, tout en offrant une bonne précision, de I’ordre de 0,1
mm ne sont pas perturbés par ’environnement. Mais leur cofit est trés élevé et une
ligne de vue ininterrompue entre les caméras et les marqueurs posés sur la sonde est
indispensable pour localiser celle-ci. Ce demier inconvénient peut fortement géner les
médecins dans une salle de chirurgie, par exemple. Cependant, en plagant
judicieusement les marqueurs sur la sonde et en ajoutant des caméras, il est possible

de s'en affranchir.
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(@) ' (b)
Figure 2.6 - Systémes de localisation optiques.

(a)- Optotrack 3020 de NDI (b)- Polaris passif
(http://www.ndigital.com/products.php)

2.2.4.5 Systemes de localisation hybrides

Un systéme de localisation hybride est composé d’au moins deux localisateurs
dont un optique (Figure 2.7), afin d’obtenir une plus grande précision et de remédier
a certains inconvénients d’un systéme optique simple. Ainsi, en mode hybride,
lorsque la ligne de vue entre marqueurs et caméras est interrompue, le systéme de
secours prend le relais et renvoie la position et l’orientation des capteurs.

Contrairement & un systéme optique simple, ce systéme est donc opérationnel sur
360°.

Différents systémes hybrides ont été développés a ce jour. Par exemple, la
compagnie Ascension Technology en a commercialisé qui combinent un localisateur
optique avec un capteur d’inertie (accélérométre ou gyroscope). Zetu et al. ® ont,
quant a eux, utilisé récemment un systéme optique combiné a un systéme de

localisation €lectromagnétique.
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Capteur optique

Capteur d'inertie

Figure 2.7 - Exemple de systéme de localisation hybride : le Hy-Bird d’Ascension
Technology.

(http://www.ascension-tech.com/products/hybird.php)

2.2.4.6 Comparaison des performances des différents systemes de

localisation

Parameétres de performance définis dans la littérature

Burdea et al. ** définit cinq parametres de performance pour les systémes de
localisation : la précision, les erreurs de variation et de dérive, la latence et le taux de
mise a jour. La précision est I’écart entre la position réelle de ’objet suivi et la
position donnée par le localisateur. La précision n’est pas constante et se dégrade
lorsqu’on s’éloigne de I’origine du systéme de coordonnées de référence. L espace de
travail d’un systeme de localisation est donc défini par la distance & laquelle on

trouve une précision acceptable. L’erreur de variation d’un systéme de localisation

représente la variation de la sortie du systéme de localisation lorsque I’objet a
localiser est stationnaire. Un systéme de localisation sans variation (et sans erreur de
dérive) aura une valeur constante si 1’objet est stationnaire dans le temps. Ces
variations doivent étre minimisées. Un systéme de localisation bruyant rendra les

mesures difficiles. L’erreur de dérive d’un systéme de localisation représente

I’accumulation de I’erreur dans le temps. Au fil du temps, I’imprécision du systéme
de localisation croit, ce qui rend ses données inutiles. La latence est le retard entre
Paction et le résultat. Dans le cas de systéme de localisation 3D, la latence est le

temps que met le capteur pour détecter un changement de position/orientation de
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’objet traqué. Elle doit étre la plus faible possible. Le taux de mise & jour représente
le nombre de mesures que le systéme de localisation effectue par seconde. Plus ce
taux est élevé, meilleur est la réponse dynamique de la simulation. Dépendamment de

la technologie, ce taux varie entre 30 et 144 mesures/sec.

Comparaison des différents systémes de localisation

Rousseau * s’est basé sur les critéres de Burdea et al. % et sur la these de
66 \ . )
Robert ™ pour comparer ces systémes de localisation en terme de latence, vitesse de
mise a jour, sensibilité aux interférences, précision, espace de travail, encombrement

et colit (Tableau 2.1).

Caracteéristiques Bras mécanique | Acoustique | Optique | Magnétique

Latence ++ - ++ +
Vitesse de mise a jour ++ . + + +
Sensibilité aux interférences + + - ++ -
Précision ++ + ++ +

Espace de travail -- + + + ++

Encombrement -- - - + +

Colt -- - -- + +

Tableau 2.1 - Comparaison des différents systémes de localisation 66, en utilisant les
critéres proposés par Burdea et al. 6 , et le coiit du systéme, d’apreés Rousseau s,

Tel que I'indique le tableau 2.1, les systémes optiques et les bras mécaniques
sont les plus précis. En revanche, ils sont plus encombrants que les systémes

magnétiques et plus coliteux.

Burdea et al * a comparé les systémes optiques et magnétiques existants en
terme de précision statique (1 seul capteur), d’espace de travail (rayon d’action), de
latence et de vitesse de mise & jour. Il apparait clairement que les systémes optiques
sont plus précis, et ont un rayon d’action et une vitesse de mise a jour plus grands que
les systémes magnétiques. Parmi les systémes magnétiques, le Fastrak a la précision

la plus proche des systémes optiques.
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2.3 CONCLUSION DU CHAPITRE

La méthode d’échographie 3D mode main-libre permet au médecin de ne pas
modifier sa fagon de pratiquer une échographie puisqu’il utilise une sonde
traditionnelle 2D sur laquelle est fixée un capteur. Contrairement aux sondes 3D, les
sondes 2D ont une meilleure résolution et comparé aux systémes mécaniques, le

médecin peut conserver un mouvement relativement libre de la sonde.

Les critéres de choix d’un systéme de localisation dépendent principalement
de I’application et de I’environnement * dans lequel il est utilisé. Notre application
étant vasculaire et notre environnement, clinique, nous avons défini les critéres de

choix suivant, par ordre d’importance :
e une précision inférieure au millimétre,
e une fiabilité des mesures,
e une rapidité de mise a jour (environ 100 Hz),
e e¢t, un mouvement de la sonde devant rester relativement libre.

Les systemes les plus performants en terme de latence, vitesse de mise 4 jour,
précision sont les localisateurs optiques et les bras mécaniques. Ces systémes sont, de
plus, insensibles a I’environnement. Cependant, ils sont relativement encombrants et
coiiteux. De plus, dans le cas des systémes optiques, ils nécessitent un champ de
vision ininterrompu entre les différents marqueurs, posés sur la sonde échographique,
et le transmetteur. Les systémes optiques sont principalement utilisés pour la

chirurgie assistée qui nécessite une grande précision.

Un systéme de localisation électromagnétique a été choisi pour ce travail car il
est flexible, peu cofiteux, et sa précision semble satisfaisante pour I’imagerie
vasculaire. Bien que fort sensible au métal, le Fastrak, répondant a notre premier
crit¢re de choix (précision inférieure au millimétre), sera utilisé dans ce projet. Les

interférences  seront minimisées :
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- en éloignant le récepteur de la sonde, pour éliminer les interférences des

pieces métalliques de la sonde;

- en approchant autant que possible le récepteur de I’image échographique,

afin de diminuer I’effet de levier, pour améliorer la précision du repérage;
- en rapprochant au maximum le transmetteur de I’émetteur;

- et en ayant soin de travailler dans un environnement comprenant peu de

métal.

La calibration spatiale sera effectuée a 1’aide d’un fantdme plan qui permet

d’avoir une calibration rapide, simple & mettre en ceuvre, et automatique *"**°.



3 EVALUATION DES STENOSES ET RESTENOSES INTRA-STENT

Tel qu’énoncé au chapitre 1, les sténoses peuvent étre traitées par une chirurgie
ouverte ou conventionnelle (pontage, endartériectomie carotidienne), ou par une
technique minimalement invasive (angioplastie avec ou sans pose de stent). I est
important de pouvoir quantifier les sténoses afin de planifier la thérapie optimale.

Plusieurs modalités d’imagerie sont utilisées dans ce but.

Actuellement, ’angiographie numérique 2D par soustraction est la référence en
imagerie vasculaire, mais elle présente le désavantage d’étre invasive. Depuis une
dizaine d’années, on assiste a ’émergence de techniques d’imagerie vasculaire 3D,
telle que ’angiographie 3D qui demeure invasive. D’autres techniques d’imagerie
minimalement invasives, telles que 1’angiographie par résonance magnétique (ARM),
la tomodensitométriec (TDM), ou encore I’ultrasonographie qui donne des
informations morphologiques et vélocimétriques, sont de plus en plus utilisées

comme alternatives a I’angiographie traditionnelle.

Ce chapitre présente, dans un premier temps, les différentes méthodes de
quantification des sténoses. Puis, les différentes techniques d’imagerie vasculaire

utilisées a cette fin seront abordées.

3.1 QUANTIFICATION DU DEGRE DE STENOSE

Au niveau de la carotide

A travers une analyse de différents essais randomisés, I’agence nationale
d’accréditation et d’évaluation en sant¢ (ANAES) indique les bénéfices et les risques

d’une chirurgie' en fonction du degré de sténose carotidien.

! L’endartériectomie a été utilisée.
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Il existe deux méthodes (Figure 3.1) pour mesurer le degré de sténose
carotidien, qui peut étre un rapport de diamétre ou de surface. La méthode américaine
utilisée dans les études NASCET et ACAS (Asymptomatic Carotid Atherosclerosis
Study) définit le degré de sténose comme le rapport entre le diamétre sur 1’incidence
ou la sténose est maximale (B) et le diamétre de ’artére carotide interne (ACI) saine
en aval de celle-ci (A). Cette méthode est la plus utilisée en pratique. 1l s’agit de la
technique de référence. La méthode européenne utilisée dans 1’étude ECST
(European Carotid Surgery Trial) définit, quant & elle, le degré de sténose comme le
rapport entre le diamétre ou la sténose est maximale (B) et le diamétre de ’artére

carotide au niveau du bulbe reconstruit par extrapolation visuelle (C).

Artere Artére
carotide carotide
externe interne

Estimation
de la limite
du bulbe

Artére carotide commune (ou
primitive)

C-B

NASCET : %sténose = % : ECST : %sténose =

Figure 3.1 - Méthode de calcul du degré de sténose au niveau de la carotide sur
I’angiographie selon NASCET et ECST.

(http://www.angeiologie.fr/pdf/carotides.pdf)

A degré d’obstruction égal, les sténoses déterminées par 1’étude NASCET
apparaissent plus sévéres que dans I’étude ECST. Par exemple, des sténoses a 70% et
50% mesurées par I’étude NASCET ou ACAS sont respectivement identifiées & 80%
et 75% par I’étude ECST (Tableau 3.1).
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ECST |NASCET
50% 20%
70% 50%
75% 60%
80% 70%

Tableau 3.1 - Tableau de pourcentages des sténoses en réduction de diamétre.

Ces méthodes de quantification des sténoses sont cependant limitées. D’une
part, la reconstruction du bulbe (C) dans I’étude européenne est visuelle. Des
variations dans ’anatomie ou une sténose irréguliére peuvent rendre cette tiche
difficile, méme pour un observateur expérimenté. D’autre part, la localisation de la
carotide interne normale (A) en aval est difficile dans les études américaines. Si le
diametre mesuré en aval de la sténose est inférieur 4 celui mesuré au niveau de la
sténose, il provoque la quantification d’une « sténose négative ». La principale
difficulté de ces deux méthodes est donc d’évaluer le diamétre de I’ACI normale (A
ou C), évaluation qui peut étre compliquée soit par la présence de vaisseaux sous-

Jacents, soit par des vues inadéquates de I’ ACI ou du bulbe carotidien.

Dans le cas d’une sténose sévére (supérieure 3 70%), et principalement en
présence de symptomes, une intervention est nécessaire. L’étude NASCET “¢ montre
qu’apres une chirurgie (endartériectomie), le risque d’infarctus cérébral homolatéral
diminue de 26% & 9%. Les bénéfices d’une chirurgie sont cependant moindres pour

un degré de sténose compris entre 50 et 70%.

Au niveau des membres inférieurs

Au niveau des membres inférieurs, la nature de [I’intervention dépend
principalement du stade clinique des sténoses. Leur quantification et leur localisation
sont cependant importantes pour la prise en charge des patients. Les sténoses des

membres inférieurs sont généralement quantifiées en utilisant la méthode NASCET.
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3.2 L’ ANGIOGRAPHIE PAR RAYONS X

3.2.1 L’angiographie numérique 2D par soustraction

L’angiographie consiste a injecter un produit de contraste dans les artéres afin
de les rendre opaques aux rayons X. Des images de la région désirée peuvent ainsi
étre obtenues. Cette technique est considérée comme ’examen de référence pour
détecter les pathologies vasculaires (sténoses, spasmes, et occlusions) en raison d’un
faible temps d’acquisition (quelques secondes), et d’une bonne résolution spatiale (<

0,5 mm) ¢ et temporelle des images.

Malgré une excellente précision, cette modalité présente les principaux
inconvénients suivants : un coit élevé, le cathétérisme artériel, I’injection de produit
de contraste iodé uro-angiographique, qui comporte un risque pour un patient
allergique ou souffrant d’insuffisance rénale, et I’exposition du patient a des
radiations ionisantes. En vertu de ces considérations, le nombre d’acquisitions
angiographiques pouvant étre réalisées séquentiellement sur un patient est limité. Les
incidences angiographiques acquises ne comportent pas forcément celle ou la sténose
est maximale (Figure 3.2), biaisant ainsi la quantification du degré de sténose. Par
conséquent, cette méthode est délaissée depuis quelques années au profit d’autres
modalités telles que 1’écho-Doppler, la TDM et I'IRM. L’échographie 2D a
I’avantage d’étre peu coliteuse tandis que la TDM et ’IRM sont des modalités

d’imagerie 3D.

incidence 2
sténose lumiére artérielle
incidence 1

Figure 3.2- Angiographie numérique 2D par soustraction. L’incidence 1 permet de voir
la sténose maximale; ’incidence 2 ne permet pas d’observer la sténose.
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3.2.2 L’angiographie 3D rotationnelle

L’angiographie 3D par rayons X consiste a acquérir des images de projection
en faisant tourner un arceau radiologique autour du patient. Une représentation 3D

d’une partie de I’arbre vasculaire du patient est ensuite reconstruite.

Cette méthode présente les avantages de 1’angiographie numérique : une bonne
résolution spatiale (< 1 mm) ' et un faible temps d’acquisition (quelques secondes),
et elle apporte de plus quelques améliorations par rapport au 2D : soit une diminution
du volume du produit de contraste injecté, une sélection de la zone d’intérét de
quelques cm® et une réduction des doses d’exposition aux rayons X, une meilleure

compréhension de la zone a traiter en 3D, et une précision supérieure.

3.3 L’ANGIOGRAPHIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE

3.3.1 Principe

L’angiographie par résonance magnétique (ARM) utilise les ondes radio et un
champ magnétique relativement fort pour créer des images anatomiques détaillées des
tissus et organes internes. Cette méthode semble étre une bonne alternative & I’ ARX
puisqu’elle est non invasive. Elle n’impose pas de radiations aux patients, et emploie

un agent de contraste %

(Gadolinium), moins allergisant que ’iode. Cependant,
’ARM a certaines limites, notamment une moins bonne résolution spatiale (1 & 2
mm) % des images, ainsi qu’un temps d’acquisition pouvant varier netre 8 et 40 s

selon les territoires explorés.

3.3.2 Evaluation des sténoses en ARM

L’imagerie par résonance magnétique tridimensionnelle (ARM 3D) s’est
largement répandue et est maintenant une technique de choix pour 1’évaluation des

occlusions artérielles, notamment au niveau des artéres des membres inférieurs '° 2.



42

Les avis semblent toutefois diverger quant & la possibilité de cette technique

d’imagerie a évaluer les sténoses.

L’ARM semble une méthode d’imagerie trés compétitive face 2 ’ARX ™ . Elle
permet de diagnostiquer une occlusion artérielle et une sténose supérieure a 50%,
respectivement avec une sensibilité de 100% et de 92% et une spécificité de 98% et
de 88%. Cambria et al.”’ et Carpenter et al.”™ trouvérent ainsi de faibles différences
entre I’ARX et I’ARM préopératoire et proposerent ainsi le remplacement complet de
PARX par PARM. Cependant, des problémes fondamentaux tels que la perte de
signal due aux turbulences du flux ont longtemps rendu I’évaluation des sténoses
difficile ™ et ne permettaient donc pas d’utiliser ’ARM comme seul examen

préopératoire ™ 7,

Globalement, malgré une tendance a surestimer le degré de sténose, I’ARM
semblait étre une technique assez fiable pour détecter principalement les sténoses

sévéres.”> 80

. D’autre part, I’évolution récente de cette méthode avec 1’introduction de
gradients puissants, d’antennes en réseau phasé, de séquences rapides associées a
Iinjection d’un produit de contraste (Gadolinium) a amélioré 1’exploration des artéres

notamment en assurant une quantification plus précise du degré de sténoses.

3.3.3 Evaluation des resténoses intra-stent en ARM

Le suivi des patients aprés la pose d’un stent représente un défi en ARM (de

méme qu’en TDM) car celui-ci crée des artéfacts sur les images.

I existe trois types principaux d’artéfacts 3! 85 dus aux implants vasculaires et
qui générent de la distorsion dans les images ARM: (1) les artéfacts de
radiofréquence provenant des courants de Foucault RF induits dans le stent, (2) les
artefacts provoqués par des différences entre la susceptibilité magnétique des
matériaux du stent et celui du tissu environnant, menant a des discontinuités locales
du champ, et (3) les artéfacts relatifs au flux provoqués par des turbulences et la perte

consécutive du signal due au déphasage des protons.
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De nombreuses ¢tudes qualitatives ont été faites pour évaluer la nature et la
quantité d’artéfacts d’une variété de stents ayant un maillage et des matériaux
différents 3 -% L’imagerie ARM permet d’évaluer « I’état ouvert du stent», c’est-a-
dire différencier les occlusions des resténoses, pour un certain type de stents * 7. Le
nitinol semble étre un des alliages favorable a 1’imagerie ARM, alors que 1’acier
inoxydable est moins compatible 3% 84 88.8%,100-102 o pi0ihs stents en tantalum™, bien
que créant de séveres artéfacts en ARM, permirent toutefois d’évaluer les resténoses

. L L 99
intra-stent avec une précision supérieure au CTA ™.

Seules deux études ont quantifiées les resténoses intra-stent en ARM 3D avec
agent de contraste. Létourneau-Guillon et al. *® déterminérent, le degré et la
délimitation d’une sténose de 50% couverte par un stent en nitinol. Ils surestimérent
les resténoses intra-stent avec une erreur allant de 3,6 a 9,5%. L’étude de Hamer et
al. ' confirma ces résultats en quantifiant les resténoses intra-stent, sur des stents en
nitinol de 10 mm de diamétre mais de longueur et de maillage différents dans une
artére iliaque in vitro. Ils montrérent ainsi que la quantité d’artéfacts créés dans une
image dépendait de la longueur et du maillage des stents. Les artéfacts de 8 des 10
stents utilisés étaient peu prononcés et ils évaluérent ainsi les resténoses intra-stent

avec une précision allant de 1,1% a 8,2%.

3.4 L’ANGIOGRAPHIE PAR CT SCAN OU TOMODENSITOMETRIE

3.4.1 Principe

Méthode d’imagerie médicale par rayons X, le CT scan (CTA) ou
tomodensitométrie (TDM) emploie la tomographie pour générer des images 3D 2
partir d’images 2D prises autour d’un axe de rotation. Il s’agit d’une méthode moins
colteuse comparée a I’angiographie numérique 3D, ayant une trés haute résolution
(0,17 4 0,53 mm) 7 une bonne reproductibilité inter- et intra-opérateur, et un temps

d’acquisition trés court (11 a 34 s par image).

™ « Métal gris, de couleur analogue 2 celle de P’argent ou du platine, utilisé comme conducteur de chaleur ou d’électricité,
souvent sous forme de poudre. Il est trés résistant 4 la corrosion et 4 presque toute attaque chimique en dessous de 150 °C. Il ne
fond que vers 2 996 °C. » http:/www mobile-recvelage com/deee.htm
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Dans certains cas, des structures de fortes densités (calcifications massives,
structures osseuses) peuvent empécher la visualisation des structures de faible densité
(sténose, occlusion), mais des reconstructions 2D multi planaires permettent de

remédier en partie a cet inconvénient.

Cette méthode est souvent invasive puisqu’elle expose les patients aux rayons X
et nécessite quasi-systématiquement 1’injection d’un produit de contraste iodé. Bien
qu’une petite quantité soit nécessaire, cet agent peut comporter des risques chez

certains patients allergiques ou souffrant d’insuffisance rénale.

3.4.2 Evaluation des sténoses en CTA

De nombreuses études qualitatives” ont été menées pour évaluer la capacité du

CTA a détecter les sténoses.

La tomographie classique a une seule coupe (scanner 1 barrette) a été utilisée
pour détecter les occlusions au niveau de ’aorte et des artéres des membres inférieurs
104-106 Cependant, la vitesse de scan de cette technique est trop faible pour effectuer
des examens de membres au complet. La tomographie multi-planaire (scanner multi
barrettes) a rendu cela possible en imageant plusieurs coupes avec un temps
d’acquisition assez court ' '®® Rubin et al. ' utilisérent cette méthode pour imager
’anatomie vasculaire compléte des membres inférieurs. Leurs résultats concordérent

avec ceux obtenus par angiographie numérique '*'1°,

L’angiographie par tomographie multi-planaire permet de détecter les sténoses
séveres ou occlusions avec une sensibilité et une spécificité élevées '~ 12 A ces
fins, les coupes axiales des images 3D obtenues sont analysées par des modes de
représentation tel que le maximum d’intensité projetée (MIP) procurant une
visualisation 2D de la structure 3D dans la direction choisie. La durée d’examen et

d’analyse des données est d’environ 1h.

" Ces études ont ét¢ faites par une observation non chiffrée au niveau de la pathologie.
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110, 112

Trois études in vivo évaluérent les sténoses des membres inférieurs et des

carotides '3

Les résultats sont hautement corrélés avec ceux obtenus par
angiographie conventionnelle. En effet, Ota et al. furent capables de mesurer 470 des
480 segments étudiés, a la fois en angiographie numérique par soustraction et en
tomographie multi planaire. L’angiographie par tomographie multi planaire a ainsi
deétecté des sténoses calcifiées a plus de 50% avec une sensibilité de 99,2%, une
spécificité de 99,1% et une précision de 99,1%. Les sténoses peu ou pas calcifiées
(calcification < 50%) furent détectées avec une sensibilité, une spécificité et une

1.113 ¢lassifierent correctement 69 des 70

précision de 100%. De méme, Cumming et a
sténoses seéveres par rapport aux résultats obtenus en angiographie conventionnelle.

Ils détecterent aussi correctement les occlusions.

Le développement du scanner 64 barrettes a permis d’augmenter la résolution
spatiale avec une taille de voxel de 0,4 m et la résolution temporelle 4 83-165 ms.

. . 4
Pour ces raisons, Nikolaou et al. !

a montré, dans son étude in vitro, que ce scanner
64 barrettes allait améliorer I’imagerie des organes nécessitant des détails tels que le
ceeur et les coronaires. Ce scanner a, en effet, permis d’identifier les sténoses
coronaires de plus de 50% '"° ' (avec un pourcentage de segments exclus de 4%)

avec une sensibilité de 92% et une spécificité de 96%.

3.4.3 Evaluation des resténoses intra-stent en CTA

En raison d’une grande différence d’atténuation entre les stents métalliques et le
tissu environnant, les stents créent non seulement des artéfacts de mouvement mais
aussi des artéfacts métalliques dans les images obtenues pas CTA. L’aspect des
artefacts en CTA multi-barrettes dépend particuliérement du déplacement du patient
et de I’angle initial du faisceau de rayons X. Par conséquent, I’évaluation de
restenoses intra-stent par CT scan est difficile puisque les artéfacts des stents
réduisent la lumiére artérielle intra-stent apparente '*’. Par surcroit, il est utile de

121

mentionner que Loeckx et al. ont récemment mis en ceuvre un algorithme

permettant de réduire les artéfacts des stents en CTA.
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Le degré et le caractére des artéfacts different en CTA et ARM. Les stents en
cobalt, acier et nitinol semblent étre compatibles pour I’imageriec CTA *°. Les
artéfacts dépendent du matériau et du maillage du stent (plus la densité est élevée,
plus les artéfacts sont importants). De plus, l'impact de ’artéfact sur I'évaluation de la
lumiére artérielle intra-stent est inversement lié au diamétre du stent '?2. Il est moins
important sur les vaisseaux larges comme 1’aorte et ses branches abdominales, qui
permettent la pose d’un stent assez large. Mais il détériore la visualisation de la
lumiére artérielle dans les plus petits vaisseaux, telles que les artéres coronaires qui
nécessitent des stents plus petits. De nombreuses études qualitatives® portent donc sur

I’évaluation des resténoses intra-stent au niveau des artéres coronaires.

Cette modalité peut &tre utilisée pour évaluer « I’état ouvert du stent ». Les
études in vitro démontrérent que les scanners permettent de différencier les resténoses
intra-stent des artéfacts qui leur sont dus '>. Cependant, les études in vivo montrent
que I’évaluation des resténoses intra-stent demeure difficile, voire impossible avec
I’utilisation d’un scanner 4 4 barrettes '**, L’utilisation du scanner 16 barrettes permet

124, 122

de réduire de 24% I’épaisseur de P’artéfact dii au stent . Les avis divergent

quand a I’utilisation exclusive du CTA pour diagnostiquer les resténoses intra-stent.

En effet, d’une part Gilard et al '** considérent que le CTA pourrait étre une
alternative a ’angiographie pour suivre les resténoses intra-stent sur les coronaires.
Quatre-vingt-deux pourcents des stents coronaires in vivo furent détectés
correctement par CTA 16 barrettes. La lumiére artérielle put étre interprétée sur 64%
des stents détectés. Elle a, en effet, pu étre correctement observée dans 81% des
stents larges dont le diamétre était supérieur 3 3 mm contre 51% des stents étroits
(diametre inférieur 2 3 mm). La détection des resténoses est donc dépendante du
diamétre du stent : les stents étroits et larges sont respectivement détectés avec une
sensibilité de 54% et 86% et une spécificité de 100% dans les deux cas. Le CTA (16
coupes) a donc permis 1’analyse de la lumiére artérielle intra-stent dans environ la

moitié des cas d’angioplastie avec pose de stent.

° Ils évaluérent « I’état ouvert du stent ».
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I. %6 utilisérent un scanner 64 barrettes pour détecter eux

Récemment, Rixe et a
aussi les resténoses intra-stent au niveau des artéres coronaires sur 64 patients. Ils
comparerent leurs résultats a ’angiographie coronaire. Cinquante huit pourcents des
resténoses intra-stent, dont le diamétre moyen du stent était de 3,28 + 0,40 mm, furent
classées comme « évaluables » alors que le diamétre moyen du stent «non
évaluable » était de 3,03 + 0,31 mm. Dans le cas ou le stent était considéré comme
« évaluable », ils détectérent correctement 6 des 7 resténoses intra-stent et
identifiérent 51 des 52 cas ne présentant pas de resténoses (sensibilité de 86%,
spécificité de 98%). Leurs résultats sont comparables & ceux obtenus pas Gilard et al.

avec le scanner 16 barrettes'”. Le type de stent et son diamétre influencent donc

I’évaluation des resténoses intra-stent, méme avec le scanner 64 barrettes.

D’autre part, Cademartiri et al. ¥’ considérent I’imagerie par CTA 16 barrettes
comme une méthode prometteuse nécessitant une meilleure résolution spatiale et
temporelle pour une utilisation clinique. Deux observateurs indépendants analysérent
les CTA de 51 patients ayant subi une pose de stent. Ils déterminérent que 8,1% des
stents détectés présentaient soit une resténose, soit une occlusion. La comparaison
avec les angiogrammes des patients indiqua qu’une seule resténose intra-stent ne fut
pas detectée. Les CTA ont donc permis aux observateurs d’identifier les resténoses

intra-stent avec une sensibilité de 83,3% et une spécificité de 98,5%.

Enfin, Létourneau-Guillon et al. *® évaluérent la précision du CTA 16 barrettes 3
des orientations différentes sur un fantéme vasculaire comprenant un stent en nitinol
ayant des marqueurs distaux. Il est 4 noter que le nitinol du stent prototype utilisé vise
une compatibilité a I’'IRM tandis que les marqueurs distaux sont visibles en
angiographie pour faciliter I’intervention clinique. Ces marqueurs créent des artéfacts
en CTA. Ces auteurs surestimérent la resténose avec une erreur comprise entre 0,1 %

et 7,4% pour les marqueurs distaux obliques ou paralléles a I’axe du fantéme.
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3.5 L’ ULTRASONOGRAPHIE

L’ultrasonographie est la technique la plus accessible et la moins cofteuse. I
s’agit d’un outil de visualisation qui fournit des informations morphologiques et
hémodynamiques. Cependant, des techniques telles que ’ARM ou le CTA sont

nécessaires pour obtenir des images de qualité semblables aux angiogrammes.

Différents modes, tels que le mode B, le mode Doppler de couleur, le mode
Doppler de puissance, le mode « B-flow » et le mode duplex, ont été utilisés pour
quantifier les sténoses. Le plus utilisé est le mode duplex, y compris pour évaluer les
resténoses intra-stent. Plus récemment, 1’'usage de 1’échographie tridimensionnelle a
partir d’images 2D en mode B ou Doppler de puissance, s’est répandu. Mais, a ce
jour, aucune étude n’a été menée sur 1’évaluation des resténoses intra-stent par

échographie 3D.

3.5.1 L’ultrasonographie couplée au duplex

L’ultrasonographie couplée au duplex est trés courante pour quantifier les
stenoses au niveau de la carotide et des membres inférieurs. Cependant, sa précision

semble diminuée sur des sténoses multiples.
3.5.1.1 Principe

Les systtmes duplex permettent l'acquisition alternée de l'image échographique
et du signal Doppler. L’analyse spectrale des formes d’ondes indique la fréquence et
’amplitude réelles du signal Doppler pulsé & un emplacement spécifique. Ceci
permet donc de focaliser I'examen sur les zones pathologiques. De plus, il est possible
d’effectuer une correction de ’angle dont ces systémes sont dépendants (au méme
titre que le Doppler de couleur). Les limites du systéme sont liées aux vaisseaux

profonds, souvent non visibles a cause de I’atténuation des échos.
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3.5.1.2 Evaluation des sténoses en échographie duplex

Les systemes duplex permettent de mesurer les vitesses circulatoires a des sites
spécifiques dans chaque vaisseau a partir de critéres basés sur les éléments suivants :
(1) la forme de I’enveloppe des courbes de vitesse Doppler; (2) le degré
d’¢largissement du spectre; et (3) I’augmentation des vitesses au niveau des sténoses
'8 Legemate et al. "*° a démontré que la forme de I’onde Doppler et 1’élargissement
spectral permettent de quantifier le degré de sténose assez médiocrement. Les
sténoses ont été principalement évaluées au niveau de la carotide et des membres

inférieurs. Les parametres utilisés pour les détecter sont présentés ci-dessous.

Carotide

Au niveau de la carotide, les critéres sont basés sur 1’enregistrement du flux
sanguin en mode Doppler pulsé 4 la sortie de la zone sténosée. Le critére principal est
la mesure du pic de vélocité systolique PVS (ou vitesse systolique maximale) qui
permet de classifier les sténoses en trois catégories : les sténoses inférieures a 50%,
les sténoses comprises entre 50 et 69% et celles supérieures a 70% ' (Tableau 3.2).
Le pic de vélocité télédiastolique PVT (ou vitesse télédiastolique maximale) et le
rapport carotidien systolique RCS (rapport entre le PVS de I’artére carotide interne et
le PVS de lartére carotide commune PVSacc) sont des critéres annexes qui

permettent de confirmer le degré de sténose obtenu par la mesure du PVS.

Degré de sténose (%) PVS (ecm/s) | PVT (cm/s) RCS
<50 <125 <40 <2
50-69 125-230 40-100 2-4
>70 >230 >100 >4

Tableau 3.2 - Degré de sténose en réduction de diamétre en fonction du pic de vélocité
systolique maximale (PVS), du pic de vélocité télédiastolique maximale (PVT), et du
rapport carotidien systolique (RCS) 81

Carpenter et al. '3

utilisant des critéres (PVS > 170 cm/s, PVT > 40 cm/s et RCS > 2) ayant une grande

ont identifié les sténoses carotidiennes de plus de 60% en
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précision (respectivement : 92%, 86%, et 76%) au détriment de la sensibilité
(respectivement : 98%, 97% et 97%) et de la spécificité (respectivement : 87%, 52%
et 73%) de I’examen. L’écho Doppler apparut ainsi comme une méthode efficace
pour évaluer les sténoses carotidiennes. Ces résultats furent confirmés récemment par

1. '3 qui évaluérent les sténoses carotidiennes de plus de 60% avec une

Jackson et a
spécificité de 93% et une sensibilité de 89%. IIs montrérent ainsi que, contrairement a
I’ARM dont ils proscrirent 1’'usage dans ce contexte du fait de sa faible spécificité
(70%), I’écho-Doppler peut étre considérée comme une modalité d’imagerie 4 part

entiere pour déterminer les sténoses au niveau de la carotide.

Membres inférieurs

Les sténoses artérielles des membres inférieurs sont classées en trois catégories
128, 129 (Figure 3.3). (1) Les sténoses peu sévéres (1 a 19% de réduction du diametre
de la lumiére artérielle) (Figure 3.3-(b)) sont indiquées par une légére augmentation
de la largeur du spectre entre la systole et la diastole, sans augmentation significative
du pic de vitesse systolique. (2) Les sténoses modérées (20 a 49% de réduction du
diamétre de la lumicre artérielle) (Figure 3.3-(c)) sont caractérisées par un
clargissement spectral plus important et par une augmentation du pic de vitesse
systolique. (3) Les sténoses les plus sévéres (50 3 99% de réduction du diamétre de la
lumiére artérielle) (Figure 3.3-(d)) , classifiées avec précision par Leng et al. '** |
perturbent le flux sanguin de fagon importante. Ceci se traduit par une augmentation
trés nette du pic de vitesse systolique, un élargissement spectral étendu, et une perte
de la composante d’écoulement inverse’. Il y a occlusion d’un segment artériel
lorsqu’on ne peut détecter aucun signal Doppler dans la lumiére artérielle

convenablement imagée.

? Une forme d’onde monophasique peut indiquer la présence d’une pathologie proximale dans les artéres iliaques. Une forme
d'onde biphasée ou triphasée se produit parce que les vaisseaux sanguins des membres inférieurs sont €élastiques et dilatés par la
pression accrue pendant la systole. Ceci crée un réservoir du sang qui se vide pendant la diastole. La quantité de sang dans le
réservoir est supérieure 4 celle nécessaire pour foumir le membre, et I’excés de sang remonte le vaisseau créant ainsi la
composante d'écoulement inverse.
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Figure 3.3 - Forme d’onde spectrale au niveau des artéres des membres inférieurs.

Ce sont les formes d’ondes typiques (a)- d’artéres saines et d’artéres sténosées des
membres inférieurs avec une réduction du diamétre de la lumiére artérielle de (b)- 1 4 19%,
(c)- 20 a 49% et (d)- 50 a 99%.

(Image extraite du livre : Introduction to Vascular Ultrasonography; Zwiebel W.J.; Pellerito
1.S.; Elsevier Saunders, Fifth edition)135

A partir des segments artériels proximaux jusqu’aux artéres tibiales, la capacité
de ’écho Doppler duplex a été évaluée pour identifier les sténoses supérieures a 50%
en diamétre et les différencier des occlusions '3¢. L’étude des artéres distales par les
ultrasons est ici basée sur le rapport de vitesses systoliques maximales ou la forme
des courbes d’analyse spectrale. Au niveau des segments artériels proximaux, les
sensibilités globales de détection des sténoses de 50% ou plus sont de 67% pour les
arteres poplitées et de 89% pour les artéres iliaques; les spécificités correspondantes
allant de 97 a 99%. Les sténoses ont été correctement différenciées des occlusions
dans 98% des I¢sions artérielles proximales. Le meilleur résultat est obtenu au niveau
des arteres iliaques et le plus mauvais au niveau des artéres poplitées. Contrairement
a d’autres études telles que celle menée par Allard et al. ¥, la précision de 1’écho
Doppler duplex des membres inférieurs rapportée par Moneta et al. ' n’a pas été

affectée significativement par la présence de sténoses multiples situées & différents
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niveaux le long d’une artére ou de différents segments consécutifs d’artéres

différentes.

Jager et al. *® ont évalué 338 segments artériels de 54 sténoses des membres
inférieurs par écho-Doppler et analysé leur sévérité, en les classifiant par analyse
spectrale de leur forme d’onde. Pour tous les segments, 1’échographie duplex a
correctement différencié¢ les artéres saines des artéres pathologiques avec une
sensibilité de 96% et une spécificité de 81%. La distinction des sténoses de plus de
50% s’est faite avec une sensibilité de 77% et une spécificité de 98%. Ces résultats
sont comparables a la variabilité trouvée lorsque deux radiologistes interprétent les
artériogrammes d’un méme membre inférieur sain ou malade ou distinguent les

réductions artérielles de plus de 50% de diametre.

Kohler et al. '

ont eux aussi valideé cette méthode. Ils ont évalué 393 segments
artériels des membres inférieurs sur 32 patients par écho-Doppler duplex et
angiographie. Ces résultats furent principalement bons pour les lésions des artéres
iliaques (sensibilité de 89%; spécificité de 90%). Cependant, les sténoses tres séveres
et les occlusions des Iésions distales furent difficiles a détecter a cause des basses
vitesses du flux dans ces segments. Cette méme limitation fut aussi observée par
Allard et al. "', Ces derniers montrérent aussi que la présence de sténoses sévéres

dans les segments artériels adjacents diminue la sensibilité et la spécificité de 1’écho-

Doppler des membres inférieurs.

Allard et al. ' utilisérent par la suite, un fantdbme vasculaire pour montrer la
difficulté de quantification d’une sténose due i la présence d’une autre sténose en
amont ou en aval. Cette derniére affecte la mesure du rapport des vitesses systoliques
maximales (vitesse intra-sténotique / vitesse post-sténotique ou pré-sténotique) qui
apparait plus exact si on utilise la vitesse pré-sténotique comme vitesse de référence.
Cependant, la vitesse de référence a utiliser dépend de la distance entre les sténoses et

du degré des sténoses.
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Les nombreuses limitations de 1’écho Doppler duplex telles que le manque
d’informations sur le flux sanguin sur tout I’axe vasculaire, et une interprétation

parfois difficile du signal Doppler '*°, ont diminué I’acception de cette méthode.

3.5.1.3 Evaluation des resténoses intra-stent en echographie duplex

Les parametres d’identification d’une resténose intra-stent différent et s’avérent
moins fiables pour le suivi des patients que ceux obtenus pour déterminer une
sténose. Un PVS < 125 cm/s et un RCS supérieur a 3,1 ont montré la présence de
faux positifs dans I’évaluation de resténoses intra-stent '*!. Par conséquent, des PVS
plus €levés ont été suggérés pour améliorer la précision du calcul des degrés. Levy et

142

al. suggérérent un PVS intra-stent supérieur 4 300 cm/s comme critére

hémodynamique approprié. Lal et al. '*?

proposerent une combinaison des seuils du
PVS a 150 cm/s et d’un RCS a 2,16 comme étant des critéres optimaux pour détecter
une resténose intra-stent résiduelle de 20% ou plus. Dans la littérature, 5 a 14% des

142, 144

patients ayant subi une pose de stent présentaient des resténoses intra-stent a

S1X mois.

Récemment, Stanziale et al. '*

ont eux aussi développé des critéres de
quantification des resténoses intra-stent au niveau des carotides par échographie
duplex, parallélement analysées par angiographie. Leur étude in vivo fut conduite
pendant 8 ans sur 605 patients ayant subi au préalable I’installation d’un stent sur leur
carotide. Les auteurs montrérent ainsi qu’un PVS supérieur a 350 cm/s ou un RCS
supérieur a 4,75 permet d’identifier les resténoses intra-stent de plus 70%. Les
sténoses de moins de 50% peuvent étre identifiées avec un des paramétres suivants :
un PVS supérieur a 225 cm/s ou un RCS supérieur a 2,5. Par combinaison des deux

parametres, ils identifierent plus précisément qu’avec un seul paramétre, les

resténoses intra-stent de plus de 50%, avec une plus grande sensibilité et spécificité.
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3.5.2 L’ultrasonographie mode B

3.5.2.1 Principe

La sonde ultrasonore émet puis recueille des ultrasons qui sont réfléchis sur les
tissus du corps humain. On obtient ainsi en temps réel des images en mode B, ¢’est-a-
dire des images 2D dont les niveaux de gris reflétent I’intensité des échos. En
imagerie vasculaire, la paroi artérielle apparait comme une bordure fine et réguliére,

qui délimite la lumiére artérielle peu échogéne du vaisseau.

Ce mode d’échographie a été employé, dans la littérature, pour évaluer les
degrés de sténoses. Mais, a ce jour, aucune étude n’a été menée pour quantifier les

resténoses intra-stent avec celui-ci.

3.5.2.2 Evaluation des sténoses

La qualité des images mode B a été¢ améliorée. Le mode B semble utile pour
identifier les sténoses mais aussi pour donner de I’information sur les caractéristiques

de la lésion au niveau de la surface et de la plaque "4* 1%,

Kagawa et al "* validérent I’emploi du mode B pour la détection des sténoses in
vivo au niveau de la carotide. Comparé a I’angiographie, le degré de sténose est
légerement sous-estimé en mode B, car le diamétre externe de I’artére est utilisé pour
ce calcul (la paroi externe étant plus échogéne, elle est donc plus visible que la paroi

interne).

3.5.3 L’ultrasonographie en Doppler de couleur

3.5.3.1 Principe

Le Doppler de couleur code la vitesse et la direction du flux sanguin,
permettant ainsi de repérer les zones d’accélération ou d’agitation dues 2 la présence

de sténoses. Contrairement a ’écho Doppler duplex, le Doppler de couleur affiche
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une simple estimation de la fréquence moyenne Doppler ou de la vitesse moyenne du

flux.

Ce mode d’échographie a aussi été employé pour évaluer les degrés de
sténoses. Mais, a ce jour, aucune étude n’a été menée pour quantifier les resténoses

intra-stent avec celui-ci.

3.5.3.2 Evaluation des sténoses

L’ultrasonographie Doppler couleur a de nombreuses limitations. Certaines ont
été décrites par Rubin et Adler '¥®. La dépendance a 1’angle qui, contrairement au
Doppler duplex, ne peut étre corrigée, et le phénomeéne de recouvrement spectral (ou
« aliasing ») dii au sous échantillonnage sont les principales limitations de cette
méthode. Etant donné que la fréquence Doppler est fonction de I’angle entre le
faisceau d’ultrasons et la direction du mouvement du sang, 1’écoulement aura un
aspect différent sur I’écran avec des angles Doppler différents. En outre, la fréquence
de recouvrement spectral déforme les informations de direction et de vélocité, rendant
la visualisation du vaisseau discontinue. Pour ces raisons, le Doppler de couleur n’est
pas utilisé pour quantifier les sténoses artérielles. Il permet cependant d’effectuer une
analyse qualitative du flux et ainsi aider au diagnostic et au positionnement du

volume de mesure en mode duplex.

3.5.4 L’ultrasonographie en mode Doppler de puissance (ou Doppler

énergie)

3.5.4.1 Principe

Le Doppler de puissance mesure la puissance du signal réfléchi, qui est lié a
I’échogénicité des globules rouges produisant I’effet Doppler '*'. Il permet donc de
cartographier en couleur la lumiére de I’artére, mais ne fournit aucune information sur

la direction et la vitesse du flux sanguin. Le Doppler de puissance a de nombreux
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avantages par rapport au Doppler de couleur : aucun phénoméne de recouvrement
spectral, une quasi indépendance face aux angles du faisceau ultrasonore, et une

150 -

. . . . , 1 1 . ,
meilleure visualisation pour un écoulement lent 3 A ce jour, aucune étude n’a

¢été menée pour quantifier les resténoses intra-stent en Doppler de puissance.

3.5.4.2 Evaluation des sténoses

Le Doppler de puissance, couplé au Doppler de couleur qui permet de visualiser
les informations hémodynamiques, est prometteur dans I’évaluation des sténoses
vasculaires '*°. 11 est plus performant que le Doppler de couleur pour différencier la

154 -

morphologie de la surface de la plaque, et les degrés de sténoses 16, Cependant,

la corrélation entre le Doppler de puissance et le Doppler de couleur reste modérée

pour la mesure des diamétres des sténoses 415,

Steinke et al. '** comparérent les Doppler de puissance et de couleur en évaluant
qualitativement les sténoses sur les carotides de 25 patients. Toutes les sténoses ont
pu étre visualisées correctement en Doppler de puissance, alors que deux d’entre elles
ne purent €tre observées en Doppler de couleur. Les auteurs conclurent que le
Doppler de puissance fournit des informations supplémentaires pour mesurer la

lumiére artérielle et caractériser la surface de la plaque des sténoses sévéres.

De méme qu’en Doppler de couleur, le Doppler de puissance est influencé par
les parametres de configuration des instruments, incluant la fréquence de répétition?
et le filtrage '*®. Rubin et al. ™' ont précisé I’importance d’optimiser les paramétres

pouvant influencer les résultats " '

soit le gain, I'hémodynamique, l'angle
d'incidence des ultrasons, et l'orientation des images. Cependant, dans la plupart de

ces ¢tudes expérimentales, les auteurs n'ont pas quantifié les sténoses artérielles. Ils

9 Le signal Doppler en mode pulsé est défini par une sonde 4 cristal unique qui, simultanément, émet un faisceau
d’ondes US et regoit le faisceau réfléchi. Le temps entre deux impulsions caractérise la fréquence de répétition
(pulse repetition frequency ou PRF). Celle-ci détermine la profondeur du champ d’exploration et la sensibilité au
flux. En effet, une fréquence de répétition basse (700 & 800 Hz) est utilisée pour quantifier les flux lents alors que
les flux rapides nécessitent une fréquence de répétition élevée (2 a 4 kHz) : 1l est a noter que les flux rapides
peuvent étre détectés avec une fréquence de répétition faible mais ils ne peuvent étre quantifiés a cause d’un
phénoméne de recouvrement spectral.
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ont seulement évalué la sténose qualitativement, ou ont étudié quelques uns des

facteurs potentiellement impliqués.

La surestimation de la lumiére artérielle en Doppler de puissance a été décrite
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dans des études in vitro ' et sur les sténoses des artéres rénales, bien qu’elle n’ait

pas été quantifiée '*°. Le degré des sténoses est donc sous-estimé (d’autant plus que la

161 par conséquent, le

fréquence de la sonde est basse) en Doppler de puissance
Doppler de puissance ne permet donc pas une quantification précise des sténoses.
Cependant, a défaut d’étre utilisé comme examen final dans ce contexte, il est

employé comme outil de dépistage '*.

3.5.5 L’ultrasonographie tridimensionnelle (ou échographie 3D)

3.5.5.1 Principe

Le principe de I’échographie 3D et les différentes méthodes ont été décrits au

chapitre 2.

Cette technique d’échographie a été employée dans la littérature pour évaluer
les sténoses. Mais, a ce jour, aucune étude n’a été menée pour quantifier les

resténoses intra-stent avec celle-ci.

3.5.5.2 Evaluation des sténoses

Récemment, des méthodes d’ultrasons 3D ont été développées pour quantifier
les sténoses artérielles. La plupart des études ont été effectuées a ce jour sur des
fantdmes vasculaires. Barrat et al. ' utilisérent I’échographie 3D mode main-libre
avec un systtme de localisation électromagnétique & courant direct (CD) pour
quantifier une sténose sur un modele de bifurcation de la carotide. Ils employérent le
mode B et le mode Doppler de puissance, en flot pulsé. Leur méthode a permis

d’effectuer des reconstructions 3D précises.
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I. "7 ont reconstruit & I’aide d’un logiciel d’ultrasonographie 3D, la

Guo et a
lumiére artérielle a partir d’images ultrasonores acquises en Doppler de puissance. Ils
utilisérent un moteur pas a pas fixé a la sonde pour acquérir les images 2D. Ils
quantifierent ainsi une sténose a 80% avec une erreur de -10% et une sténose de 50%
avec une erreur de -4%. L’échographie 3D en Doppler de puissance n’a pas été
affectée par la présence de sténoses multiples. Ceci constitue un avantage de cette

meéthode.

Guo et Fenster ' utilisérent de nouveau I’échographie 3D en mode Doppler de
puissance a I’aide d’un moteur pas a pas pour quantifier trois fantdmes d’artéres
sténosées a 80%, 50% et 30%. IIs imagerent, en flot pulsé ou continu, les sténoses a

différents débits et angles Doppler. Ils obtinrent une erreur globale de 8,3%.

Cloutier et al. "%

employerent eux aussi un systtme mécanique (moteur pas a
pas) fixé a la sonde échographique. Ils utilisérent le mode Doppler de puissance en
flux pulsé avec un débit de 450 mL min™. Ils quantifiérent un modéle de sténose
artérielle de 80% avec une erreur de -2 + 1% et montrérent ainsi que I’échographie

3D & partir d’images en Doppler de puissance pourrait étre utilisée en clinique.

Une étude menée par Griewing et al. '® a été effectuée sur 65 patients pour
détecter les plaques d’athérome au niveau de la carotide. Les résultats obtenus en
ultrasonographie 3D par Doppler de couleur et de puissance différaient de 8.5%. Les
plaques furent identifiées plus précisément en Doppler de puissance qui semble étre

une méthode prometteuse pour d’éventuelles études cliniques.

3.6 CONCLUSION DU CHAPITRE

La méta-analyse de Vasbinder et al. %

a comparé ces différentes techniques
radiologiques pour diagnostiquer les sténoses au niveau des artéres rénales. Il apparait
que les performances du CT scan et de I’angiographie par résonance magnétique avec

agent de contraste sont supérieures a 1’ultrasonographie duplex. Cependant,
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I’angiographie par résonance magnétique sans agent de contraste semble équivalente

a I'ultrasonographie duplex.

I1 convient aussi de mentionner I’angioscopie bien que cette méthode n’ait pas
été abordée dans ce chapitre. Un angioscope est un endoscope de petit diamétre (2 4 3
mm) crée pour explorer les structures vasculaires. Il est introduit par voie intra
artérielle permettant ainsi la visualisation directe de la paroi des vaisseaux et la
considération de I’information de texture dans le diagnostic. L’avantage principal de
cet examen réside dans le fait qu’il n’engendre aucune erreur de projection,
contrairement aux méthodes d’angiographie. Mais, une angioscopie comporte
plusieurs limitations '*’. Premiérement, cette technique nécessite de retirer le sang (en
utilisant un ballonnet proximal ou un liquide physiologique) afin de pouvoir acquérir
des images. D’autre part, les vaisseaux dont le diamétre est inférieur & 2 mm ne
peuvent étre observé par angioscopie, et la couleur du vaisseau est subjective.
Finalement, il n’est pas toujours possible de détecter les modifications d’une plaque
d’athérome. Ainsi, son caractére invasif et ses limitations face a la taille des
structures a explorer ne lui permettent pas d’étre une méthode de routine pour évaluer

les sténoses artérielles.

L’écho Doppler est I’examen proposé en premiére intention pour quantifier les
sténoses artérielles puisqu’il permet de bien caractériser les plaques et de dénoter les
anomalies du flux. Le Doppler de puissance, de plus en plus utilisé, a le potentiel de
produire des images du flux mais sans information sur son sens. Ces techniques sont
cependant fortement dépendantes de 1’opérateur. Des calcifications importantes
peuvent aussi créer des cones d’ombres dans les images (la calcification empéche la
propagation du signal ultrasonore et une zone noire apparait sous celle-ci) et ainsi
géner leur interprétation. C’est pourquoi 1’écho Doppler ou le Doppler de puissance
sont souvent associés & une autre modalité d’imagerie pour effectuer un bilan

préopératoire complet.

En clinique, le Doppler de puissance est souvent combiné a un examen ARM,
ces deux techniques apparaissant complémentaires. En effet, la performance de

PARM augmente quand la sensibilité de I’échographie Doppler diminue. Par
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conséquent, si les résultats obtenus en ARM et en échographie Doppler concordent,

une angiographie conventionnelle n’est pas nécessaire.

Bien que la quantification des resténoses intra-stent soit moins précise en ARM
et en CTA qu’en angiographie numérique, ces modalités d’imagerie progressent du
fait de leur caractére moins invasif et de leur aptitude a4 fournir une visualisation

adéquate des structures anatomiques.

Le développement récent des méthodes d’imagerie 3D a permis des
reconstructions 3D de structures vasculaires et des analyses de rendus volumiques, a
partir principalement de coupes axiales ou reformatées (coupes perpendiculaires a
’axe du vaisseau). L’échographie 3D s’avérerait donc d’ors et déja trés

concurrentielle vis-a-vis de I’ARM et du CTA pour quantifier les sténoses.



4 METHODOLOGIE

Ce chapitre introduit la méthodologie de I’article scientifique In vitro in-stent

restenoses evaluated by 3D freehand ultrasound présenté au chapitre 5.

4.1 MATERIEL

L’étude a été réalisée sur trois fantdmes axi-symétriques d’artéres sténosées.
Ces fantdmes sont constitués d’eau, de glycérol et de gel d’agar. Ce gel permet
d’avoir les mémes propriétés acoustiques que les tissus du corps humain. Trois
fantébmes ayant les mémes dimensions et taux de sténoses (75% et 80%) sont
comparés ici. La seule différence est la présence et le type de stent posé sur la sténose
la plus sévere. Les trois fantdmes sont les suivants :
o le fantdme de référence qui ne comporte pas de stent, afin d’obtenir les
valeurs de référence des taux de sténoses (« le fantdme de référence »),
. le fantéme avec un stent Palmaz Blue ferromagnétique utilisé en clinique
(« le fantome Palmaz »),
° et le fantdbme avec un stent prototype développé par Boston Scientific, non

ferromagnétique et compatible IRM (« le fantéme Boston »).

4.2 METHODES D’ACQUISITION DES IMAGES

En échographie 3D, tel que mentionné au chapitre 2, la méthode d’acquisition
des images est 1’étape qui influence le plus les résultats finaux. Deux méthodes
d’acquisition des images sont donc comparées dans ce projet: la méthode par

balayage linéaire et la méthode main-libre.
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4.2.1 Echographie 3D par balavage linéaire

La premicre méthode d’acquisition des images est le balayage linéaire,
considéré comme la technique de référence en échographie 3D puisqu’il permet une
reconstruction 3D trés précise. La sonde échographique est fixée & un moteur pas a
pas. Des séquences d’images ultrasonores sont donc ainsi acquises a pas et angle
fixes, puis utilisées pour reconstruire un volume. La liberté de mouvement de cette
meéthode est malheureusement trés restreinte, ne permettant pas son utilisation en

clinique.

4.2.2 Echographie 3D mode main-libre

Contrairement au balayage linéaire, 1’échographie 3D mode main-libre est une
méthode en développement et trés flexible. Un capteur magnétique (Fastrak,
Polhemus) posé sur la sonde de 1’appareil échographique (GE Vivid Five, General
Electrics) renvoie a chaque instant la position et 1’orientation de la sonde. Une étape
de calibration du systéme est nécessaire pour obtenir la matrice de transformation des
coordonnées du capteur a celle des images ultrasonores acquises (voir chapitre 2).
Cette méthode consiste & acquérir une séquence d’images 2D, puis & reconstruire un
volume & partir de cette méme séquence, en tenant compte de la position spatiale de
chacune des images 2D acquises. Cette technique permet aux cliniciens d’avoir un
rendu 3D des artéres sténosées et de visualiser les coupes 2D de ces artéres a des
orientations différentes, sans avoir a4 modifier leur fagon de pratiquer une

échographie.

4.2.3 Acquisition

Pour chacune de ces méthodes, on acquiert des coupes transversales 2D en
mode B et en Doppler de puissance. En mode B, la sonde est placée perpendiculaire a
I’axe du vaisseau. En Doppler de puissance, pour avoir des images proches du mode

B et un signal satisfaisant, I’angle sonde/axe du vaisseau a été fixé a 80° (les
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resténoses intra-stent ne peuvent étre visualisées correctement avec un angle
sonde/vaisseau plus faible), et un flux continu circule dans le modéle d’artére a un

débit de 500 mL/min.

4.3 RECONSTRUCTION 3D ET EVALUATION DES TAUX DE RESTENOSES

4.3.1 Reconstruction 3D

Apres avoir acquis des séquences d’images 2D par chacune des méthodes

suivantes en mode B et en Doppler de puissance, un volume doit étre reconstruit.

Dans un premier temps, la lumiére des vaisseaux de chaque image est
segmentée grice A un algorithme de segmentation semi-automatique '* '®°. Puis,
chacun des contours obtenus est positionné correctement dans 1’espace 3D. La

méthode différe suivant la méthode d’acquisition.

4.3.1.1 Balayage linéaire

Dans le cas de la méthode par balayage linéaire, il est aisé de placer les
contours les uns par rapport aux autres puisque la distance entre chaque image est
proportionnelle au pas du moteur, soit 0,54 mm. Par contre, il est nécessaire
d’effectuer une correction de I’angle pour les images obtenues en Doppler de
puissance pour redresser les contours. L’aire de chaque lumiére du vaisseau est

calculée suivant le nombre de pixels contenus dans le contour considéré.

4.3.1.2 Mode main-libre

Dans le cas de la méthode mode main-libre, la reconstruction 3D se fait en
utilisant les relations mathématiques développées par Prager et al. *' et décrites au

paragraphe 2 du chapitre 2. La méthode est la méme en mode B et en Doppler de



64

puissance. Cependant, contrairement au balayage linéaire, les contours ne sont pas
acquis paralleles les uns aux autres puisque le scan est effectué librement. Les
contours doivent étre réorientés autour de 1’axe principal du scan afin de calculer
I’aire de chacun. Dans ce but, une analyse en composante principale (ACP) est
effectuée dans un premier temps pour déterminer cet axe principal. Puis, chaque
contour est projeté sur un plan perpendiculaire & 1’axe principal et passant par le
centroide du contour considéré. L’aire de la lumiére est également calculée en

comptant le nombre de pixels contenus dans le contour considéreé.

4.3.2 Evaluation des degrés de sténoses

Le taux de resténose est calculé a partir de la définition du degré de sténose
issue de I’étude NASCET *¢ (North America Symptomatic Carotid Endarectomy

Trial) décrite au chapitre 3. La formulation du taux de resténose est la suivante :

S .
Ss’e"ose - 100 X [1 _ stenose,mm J , (4.1)

Stenose,max

O Sgtenose, min €St 1’aire minimum de la lumiére artérielle au niveau de la sténose, et
Sstenose, max €St Ia moyenne de 20 aires de la lumiére artérielle au niveau du segment

proximal.

Dans chaque cas, les valeurs des degrés de sténoses et les allures des courbes

décrivant la lumiére des fantdmes sont des moyennes calculées sur 10 scans.

4.3.3 Analyse statistique

Des tests statistiques avec la méthode Turkey (analyses de variance, ANOVA,
SigmasStat, version 3.11, Systat software, San Jose, CA, USA) sont effectués sur les

résultats obtenus afin de déterminer I’impact des stents, I’impact des fantdmes,
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I’'impact du mode d’imagerie et I’impact de la méthode d’acquisition des images. Le
niveau de différence significative a été fixé a p < 0,05. Les données brutes (données

avant moyennage) sont utilisées pour effectuer ces tests.



S  ARTICLE SCIENTIFIQUE

Ce chapitre présente I’article scientifique intitulé : « In vitro in-stent restenoses
evaluated by 3D freehand ultrasound ». La contribution de ’auteur principal a
larticle a consisté a acquérir les images US, programmer sous Matlab la
reconstruction 3D, analyser les résultats et rédiger ’article. La collaboration des co-
auteurs et autres membres de 1'équipe fut aussi essentielle a I’aboutissement du
projet : Z. Qin (réalisation des fantdmes vasculaires), M.H. Roy Cardinal (méthode de
segmentation automatique des images US), J.A. de Guise (prét du systeme de
positionnement €électromagnétique), G. Soulez (collaboration et donation des stents)
et G. Cloutier (direction du projet, conseils, financement et correction de I’article).
Des résultats complémentaires sur les effets du débit en Doppler de puissance sont
présentés en annexe 3 du mémoire. L’accord des co-auteurs est présenté en annexe 2

du mémoire.
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ABSTRACT

Objective- The accumulation of lipids within the arterial wall leads to the formation
of plaques, which can develop to form a stenosis. Balloon angioplasty and stenting
are, In most cases, the first treatment for occlusive arteries though in-stent restenosis
is a limitation. The objective of this study was to evaluate the non-invasive 3D B-
mode and power Doppler ultrasound (US) imaging methods to quantify in-stent

restenoses.

Materials and Methods: In-stent restenoses were quantitatively evaluated with
vascular phantoms in which two stents were embedded: a non ferromagnetic
prototype stent (Boston Scientific) and a clinical ferromagnetic chromium cobalt stent
(Palmaz Blue, Cordis, Johnson & Johnson). Each phantom had a 75% stenosis and a

80% stenosis covered by the stent. 2D cross-sectional US images were acquired by
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two methods: 1) freehand scanning using a magnetic sensor attached to the US probe
(Fastrak, Polhemus), and 2) mechanical linear scanning with the probe attached to a

step motor device. Each 2D image was segmented followed by a 3D reconstruction.

Results: A reference phantom without any stent was accurately assessed with errors
below 1,8% for the 75% stenosis and 3,2% for the 80% stenosis, in both B-mode and
power Doppler whatever the scanning method. The 80% in-stent restenoses using the
Boston Scientific and Palmaz Blue stents were respectively evaluated at 77,4 & 2,0%
and 73,8 £+ 2,5% in B-mode, and at 87,0 £ 1,3% and 85,6 + 5,8% in power Doppler
when linear scans were used. No statistically significant differences were found

between the linear and freehand scanning methods.

Conclusion: The Boston Scientific in-stent restenosis was well quantified in 3D B-
mode US with a mean error of 2,6%. A 6,2% error was found for the Palmaz Blue
stent. In power Doppler, the rate of stenosis was overestimated by more than 5,6%,
on average, for both stents. 3D freehand US is more flexible than 3D linear scans and

it is a valuable method to quantify in-stent restenoses.

Keywords: 3D ultrasound imaging, linear scanning, freehand scanning, phantoms,

electromagnetic tracking device, vascular imaging, in-stent restenosis.

5.1 INTRODUCTION

Atherosclerosis is the leading cause of heart attack and stroke, making this
pathology the first cause of mortality at a worldwide scale. It is a degenerative arterial
disease characterized by a gradual intimal accumulation of fatty and cholesterol
deposits, or plaques 10 These plaques are called atheromas and result in intimal

thickening and scaring, rendering the vessel walls brittle. Subsequently, atheromas
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narrow the vessel lumen, forming an artery stenosis that limits blood flow. Balloon
angioplasty and stent placement are common endovascular interventions practiced to
widen a narrowed or partially blocked artery. A stenting allows to keep the artery
open after an angioplasty and to reduce the restenosis rate. Indeed, the efficiency of
stenting, which decreases the restenosis rate at six months to 15-20% instead of 35%
for an angioplasty, has been proved over the past years " ' ' However, late

failure due to in-stent restenosis still represents a major limitation.

Currently, digital subtraction angiography is the gold standard procedure to
image in-stent restenosis, but it is invasive. Stent imaging with computed tomography
(CT) angiography is afflicted by artificial narrowing of the in-stent lumen and beam
hardening artefacts, which may hamper restenosis assessment. Magnetic resonance
(MR) angiography is also limited by susceptibility and radio-frequency shielding
artefacts related to the metallic composition of the stent. Although ultrasound (US) is
likely affected by the presence of a metallic stent, 3D B-mode and power Doppler

imaging have not been evaluated so far in this context.

3D US appears nowadays as a good alternative to CT and MR, especially for
imaging peripheral vessels ' 174 - 176 Ultrasonography is attractive since it is
inexpensive, non invasive, safe for the patient and because it is possible to acquire
images in real time. 3D US compensates the disadvantages of 2D US, which is
limited by the 2D sight, and it allows precise measurements of organ’s volume and
the visualization of anatomy in 3D. 3D ultrasonography requires three stages *%: data

acquisition, 3D reconstruction and visualization.

5.1.1 Strategies for 3D US data acquisition

3D US probes '"" were developed to acquire volumes of data. This approach is
promising and does not require manual displacement of the probe over a region of
interest to reconstruct its volume. However, 3D probes are currently less accurate
than 2D transducers. Mechanical systems were proposed '™ to predicatively move the

2D probe during data acquisition. The US transducer is typically attached to a linear
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assembly to alleviate the difficulty to control by hand the movement of the probe at a
constant speed, which is required to facilitate 3D reconstruction. However, the linear
sight limits the visualization of tortuous vessels and the volume of this assembly

could hamper scanning of some anatomical regions.

For these reasons, 3D freechand scanning modes have been developed. Those
systems generally use a sensor, or a tracking device (acoustical, mechanical, optical,
optical fibers, magnetic, or hybrid) *' fixed to the 2D probe. This tracking device
measures the position and orientation of the probe in real-time. The accuracy of the
probe coordinates depends on the precision of the tracking device and also on the
calibration method *. Recently, real freehand approaches were developed for 3D US
imaging. The methods use no sensor to estimate the position of the probe;
displacements between successive images are estimated by analyzing the speckle of
US images using decorrelation techniques * or linear regression *°. However, real 3D

freehand US without sensor are less accurate than methods that use a tracking device
40

5.1.2 Ultrasound imaging of vascular stenoses

B-mode imaging, color Doppler flow imaging (CDFI), color duplex imaging
(CDI), power Doppler imaging (PDI), and more recently B-flow imaging (BFI) have
been used to quantify arterial stenoses. B-mode imaging is the first exam to perform
but hypoechoic plaques are often missed with this method. This non-invasive
technique provides real-time and precise information about lesions '*® 8 ./ CDFI is
not quantitative and has important limitations (electronic noise mapped as
background color, angle dependence and frequency aliasing), which could make the
visualization of blood flow difficult . CDI is the standard method for the non-
invasive quantification of peripheral arterial stenoses ' '8 181 byt the accuracy of
this method decreases in the presence of multiple contiguous lesions '™ '®2, PDI has
been widely described in the research literature, but its clinical use to quantify

stenoses is limited. However, this method is suspected to be less affected by the
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presence of multiple stenoses. Indeed, Cloutier et al. obtained a good accuracy with
PDI when tested in vitro on 80% area reduction stenosis models and encouraged its
use for clinical applications '*. On the other hand, others showed that PDI
underestimates the degree of stenosis ' '%'. B-flow imaging is a new method that has
higher spatial and temporal resolutions than PDI. This technique seems to be highly

184 Furthermore, the

effective to visualize flow and to diagnose arterial stenoses
combination of CDI and BFI has been shown to be more accurate than either method

alone '85 '3 Combining BFI with B-mode imaging is also useful ',

5.1.3 3D ultrasound imaging of vascular stenoses

Recently, three-dimensional US methods using B-mode or power Doppler
angiography '21¢4 176187 have been successfully used to quantify models of stenotic
arteries. Barrat et al. used freehand US using an electromagnetic tracking device to
quantify a stenosis on a mimicking carotid bifurcation in B-mode and in power
Doppler under pulsatile flow '®2. Their spline-based method allowed accurate in vitro
reconstructions of the vessel. Furthermore, other studies employed 3D US with a
mechanical system fixed to the probe to quantify an in vitro arterial stenosis with
PDI, under steady and pulsatile flows ' 164 The quantification of stenotic vessels

was accurate enough to consider 3D PDI as an alternative to x-rays angiography.

5.1.4 Ultrasound imaging of in-stent restenoses

In-stent restenoses of arteries have been hemodynamically quantified using
duplex US. The Doppler peak systolic velocity (PSV) and PSV ratio between two
sites (PSV at the stenosis divided by PSV in a presumably normal segment) allowed
to detect in-stent restenoses. High PSV were suggested to increase the accuracy in
calculating the degree of stenosis 7%, A morphological characterization using non-

colorized B-flow imaging '® was proven reliable for the evaluation of in-stent
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restenoses. So far, no studies on 3D US detection of in-stent restenosis have been

documented.

5.1.5 Objectives

The presence of an endoprosthesis such as a metallic stent is suspected to create
artefacts on 2D US images, making difficult the accurate evaluation of the degree of
in-stent restenosis. The first objective of this study was to determine whether stents
affect the diagnosis of 3D ultrasonography. Furthermore, because alternative-current
(AC) electromagnetic tracking devices are very sensitive to ferromagnetic metals, the
second objective was to compare the 3D reconstruction of ferromagnetic and non-

ferromagnetic stents using this kind of AC positioning system for 3D freehand US.

5.2 MATERIALS

The study was performed on vascular phantoms. Three phantoms with double
arterial stenoses of 75% and 80% were compared: a reference phantom (Figure 5.1-
a) without any stent, a phantom with a prototype stent (Boston Scientific Corporation,
Munich, Germany) covering the 80% stenosis (Boston Scientific phantom, Figure
5.1-b), and a phantom with a clinical stent (Palmaz Blue, Cordis, Johnson &
Johnson, Miami Lakes, FL, USA) also surrounding the 80% stenosis (Palmaz Blue
phantom, Figure 5.1-c).
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Figure 5.1- Longitudinal section of the phantoms in B-mode using a convex 3.5 MHz
probe (instead of the 10 MHz linear probe used to imaging cross-sections of the
phantoms, a convex probe allowed a larger field of view to image phantoms
longitudinally): (a) - Reference phantom, (b)-Boston Scientific phantom, (c) — Palmaz
Blue phantom.

5.2.1 Phantom fabrication

A straight cylindrical vessel, made with a cerrolow shank (Figure 5.2-a), was
put in a polyethylene box (Figure 5.2-b) that was subsequently filled with a tissue-
mimicking gel composed of water (89%), glycerol (8%), and agar (3%). The
solidified gel had similar acoustic properties (attenuation and sound velocity) as
human tissues '®. The wall-less lumen was created by liquefying and removing the
shank by heating the phantom above the melting point of cerrolow. The wall-less

vessel avoided diffraction of the US beam, which may be encountered when using
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tube-like artery models '*°. However, these phantoms are uncompatible with X-rays
angiography. Each vessel was built with two adjacent stenoses (Figure 5.3): a
stenosis (S1) with a 75% area reduction followed by a second one (S2) with a more
severe 80% area reduction. This last stenosis was covered by a stent for the Boston
Scientific and Palmaz Blue phantoms. When pouring the liquid gel in the phantom
during the fabrication process, it passed before solidifying through the mesh of the
stent to fill the space around the cerrolow shank. The phantoms were conserved in
water to prevent drying and, consequently, to preserve the initial dimension of the

lumen.

(a) (b)
Figure 5.2- The cerrolow shank (a) of the Boston Scientific phantom is put in a
polyethylene box (b) during the fabrication process of the vascular phantom.

5.2.2 Phantom dimensions

All phantoms had identical stenosis severities and dimensions. The diameter of
the non-obstructed lumen (V1) was 7,9 mm. The length of each stenosis, between the
proximal and distal segments with a diameter equivalent to V1, was 20 mm. The

distance between the centers of each cosine-shaped stenosis was 23,7 mm (Figure
5.3) 19!

20 mm N . 20 mm

N
N

rd

(L V1 S1=75% \;Z?M_—O Immm

LN
rd

N

23.7 mm
Figure 5.3- Phantom’ dimensions (at scale).

V1 = proximal vessel, S1 =75% stenosis and S2 = 80% stenosis.
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5.2.3 Stent characteristics

The Boston Scientific stent prototype had a diameter of 8 mm and its mesh was
irregular (Figure 5.4-a). The Palmaz Blue balloon expandable clinical stent had a
diameter of 7 mm and it was expanded to 8 mm. Its mesh was regular, large and

diamond-shaped (Figure 5.4-b).

Figure 5.4- (a)- Boston Scientific stent prototype; (b)- Palmaz Blue clinical stent.

5.3 METHODS

Two scanning methods were used to produce 3D US images of each phantom.

A linear scanning with the US probe attached to a step motor 7% 163 164

was firstly
utilized. Although it is very constraining for clinicians, this scanning technique can be
considered as a gold standard for 3D ultrasonography because of its good accuracy
168 The second approach was a 3D freehand US method using an AC electromagnetic
tracking device. To limit possible differences in results between the two acquisition
methods, the main equipment (US scanner, US probe, video acquisition card) and
settings were kept the same. US images were captured on a computer with a video
acquisition board (4TI TV Wonder Pro, ATI Technologies, Santa Clara, California,
USA) connected to the standard S-video output of the clinical US scanner (Vivid Five,
General Electric, Chicago, IL, USA). US images were acquired with a 10 MHz linear
array transducer (FLA 10). The size of digitized US images was 576 x 768 pixels,

with a pixel size of 1,6 mm. Images were obtained at a frame rate of 6 Hz, which is
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the maximum of the A77 video card, and a pulse repetition frequency of 750 Hz was
used in power Doppler mode. The blood mimicking fluid was circulated under a
steady flow rate of 500 mL/min for power Doppler recordings to avoid the removal of
slow flow components by the wall filter. All experiments were done at room

temperature.

5.3.1 Linear scanning method

The US probe was automated by a step motor (Figure 5.5), which allowed a
linear and discrete movement of the probe with a fixed step (0,52 mm) and angle (90°
in B-mode and 80° in power Doppler). The step motor settings were the following:
for a total displacement of 92 mm, the velocity of the motor was set to 3 mm/s. This
velocity allowed to clearly see the gradual evolution of the vessel, making the
automatic segmentation of 2D US slices possible. A total of 164 digitized cross-

sectional images were acquired in close to 30 s.

Figure 5.5- Ultrasound probe fixed on a step motor to perform a linear scan in cross-
sectional view of the vessel embedded within the phantom box.
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5.3.2 Freehand scanning method

5.3.2.1 Principe

3D freehand US consists in acquiring a sequence of 2D images and then to
reconstruct the 3D volume from the acquired sequence. For this purpose, a tracking
device is placed on the US probe to record its position and orientation in real-time. A
calibration step is required to place accurately a pixel of an US image in the 3D
space. This is performed by using suitable temporal and spatial calibrations. The aim
of the spatial calibration is to determine the position of the acquired 2D US images.
This step consists in determining a transformation (a rotation, a translation and
sometimes a scale modification) between the origin of the sensor attached to the
probe and the US image itself. The temporal calibration allows to synchronize the

acquisition of the US images and positions given by the tracking device.

5.3.2.2 Calibration

The spatial calibration for 3D freehand US was based on the equations
developed by Prager et al.*'. Equations (5.1) were the one used to reconstruct a

volume in the transmitter referential;

[
[en)
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where x; is the vector of coordinates of a point in the transmitter referential, T; is the
rigid transformation between coordinates of the sensor and those of the transmitter, 7,
is the rigid transformation between coordinates of the US image and those of the
sensor, x, is the vector of coordinates of a point in the US image referential,  and v
are coordinates of one pixel in the image, and s, and s, are scale factors (in mm /

pixel).
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The aim of the spatial calibration is to estimate the transformation matrix 7,

which is given in *'. Explicitly, T, is expressed as:

5 , (5.2)

Tttt Bz [Rw,ﬂ,z) 11,1, )},
where f(t,, t, t;) is a translation vector, and R(c, (3, ) are rotation angles around axes
(x, ¥, z). This matrix is necessary to locate each 2D image. Therefore, the accuracy of
the 3D reconstruction depends mostly on the accuracy of the calibration. The
calibration was done by sweeping the US probe with 6 degrees of freedom on a
phantom whose geometric properties were known. Then, by using the equations
developed by Prager et al. *', it was possible to know the 2D image coordinates,
comprising three rotations ¢, 8, X, three translations t, f,, ¢ and two scale factors s,

and s,. The calibration has to be done each time the tracking device’s sensor or

transmettor is moved.

5.3.2.3 Data acquisition

The freehand US system (Figure 5.6) was composed of an AC electromagnetic
tracking device (Fastrak, Polhemus, Colchester, VT. USA) interfaced with an US
scanner. Although it is sensitive to ferromagnetic metals, this type of sensor is
flexible, inexpensive and easy to use for clinical applications. Many groups have used

. . , s 2
this system with success " " 1°

. To minimize electromagnetic interferences
produced by the US probe 6. the sensor was mounted on a wooden support and
located approximately 10 cm away from the US transducer. The tracking device was
connected to a computer using an RS 232 cable. US data acquisition and sensor’s
position and orientation were synchronized by a 3D software (Stradwin) developed
by Prager et al. at Cambridge University, Great Britain '*>. This software detects the
coordinates of the Fastrak sensor for each US image recorded with the video
acquisition card. In B-mode, the probe was manually handled close to perpendicular

to the phantom, whereas in power Doppler the angle was optimally set close to 80

degrees to detect the flow.
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Figure 5.6- Description of the 3D freehand ultrasound acquisition system.

5.3.2.4 Calibration phantom

A simple planar calibration phantom *? made of a plexiglas plate (Figure 5.7-a)
at the bottom of a water bath was used. This phantom when imaged with US gives
lines in the image. The calibration was thus quick, automatic and reproducible
because reflected echoes in each US image (Figure 5.7-b) could be easily detected >
41 Nevertheless, the chosen method did not provide an accurate estimation, in
equation 5.2, of the rotation one R(a, B x). However, considering that vascular
phantoms were axi-symmetric and horizontal, the rotational information was less
important than the translational one. The software Stradwin was used to do the spatial
calibration of the system.

AP
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Figure 5.7- The planar calibration phantom (a) and a representative ultrasound image

(b).
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5.4 SEGMENTATION, 3D RECONSTRUCTION AND VISUALIZATION

The first step consisted in segmenting US images. The second step was to use

spatial positions of segmented images to reconstruct in 3D the arterial lumen.

5.4.1 Segmentation

To limit the influence of the segmentation on the 3D reconstruction, sequences
of cross-sectional images acquired with both 3D acquisition techniques were
segmented using the same method. B-mode images were segmented as they were
acquired, whereas PDI images were first transformed to greyscale images. An

168,
68,169 was used to

automated 2D fast-marching segmentation method adapted from
detect the lumen boundary on each image of the sequence. The segmentation was
based on a combination of contour and region information, namely the image
intensity gradient and the gray level probability density functions (PDFs) of the
lumen and surrounding tissue mimicking medium. The gray level PDFs were
automatically detected for each sequence to take into account the intensity variations
between acquisitions. The segmentation of each image was initialized with the

detected lumen contour on the previous frame of the sequence, except for the first

frame that was initialized manually (Figure 5.8).
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Figure 5.8- Segmentation of the lumen for the Boston Scientific phantom: (a)- proximal
segment and (b)- in the throat of the 80% in-stent restenosis for (1)- B-mode and (2)-
power Doppler (flow rate = 500 mL/min) scans. The segmented contour is indicated by
an arrow.

5.4.2 3D reconstruction and visualization

5.4.2.1 Linear scanning method

In B-mode, because 2D images were acquired perpendicularly to the vessel axis
with a fixed step, acquired images were simply stacked for 3D reconstruction. In
power Doppler, segmented contours had to be reoriented by a Doppler-angle

compensation procedure to straighten contour lines of images perpendicular to the

vessel axis.
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5.4.2.2 Freehand scanning method

The reconstruction method was the same for images acquired in B-mode and
PDI mode. It was done by using calibration parameters (calibration matrix and scale
factors), coordinates of acquired images, both given by Stradwin, and coordinates of
segmented contours. Segmented contours were positioned in space using equations

written by Prager et al.*'.

5.4.3 Determination of the percentage of restenosis

5.4.3.1 Surface of the lumen

For the case of the linear scanning method, areas of acquired B-mode and
reoriented PDI slices were evaluated by counting the number of pixels in the
segmented lumen. For the freehand method, the scan was done freely, which means
that acquired images were not parallel. The step between two images was not
constant and the probe/vessel angle differed from an image to another. Each contour
had to be reoriented around the principal axis of the scan. Firstly, a principal
component analysis (PCA) of the x, y and z coordinates of all contours was done in
order to determine the principal x’, y’ and z” axes. The axes were relabelled so that
the z’-axis corresponded to the largest eigenvalue of the PCA. Then, each contour
was projected onto the plane perpendicular to the z’-axis and passing through the
geometric center (c;, ¢y, ¢;) of the contour (Figure 5.9). The area of the interior of
each contour in the projection plane was determined by counting the number of pixels

in it.
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Figure 5.9- Projection planes of (a) acquired and (b) orthogonally reconstructed images.

5.4.3.2 Computation of the percentages of stenosis

For each phantom, the stenosis severity was evaluated by the following method:
10 scans were consecutively acquired for each 3D method by setting the US scanner
in B-mode and in power Doppler. These scanned images were segmented and then
reconstructed in 3D. Then, the North America Symptomatic Carotid Endarterectomy
Trial (NASCET) definition of the degree of stenosis was used ** %% It is given by:

Ss!enosis min
Sslenoxis = 100 x 1 - b (5‘3)

Stenosis, max
where Ssenosismin 1S the minimum lumen area in the throat of the stenosis (S1 or S2)
and Ssenosis,max 15 the mean of 20 consecutive lumen areas in the proximal segment
(V1, Figure 5.3). The degree of restenoses presented in this study is the mean
restenosis severity calculated by the former method on ten US scans.
The 3D reconstructions were also quantitatively compared to the geometrical
dimensions of the phantoms '*'. The vessel lumen along the z-axis was described by

the following analytical equation:

1 2 r
=R- 6{5 COS[L— (Z - Z) + EJ) s (5.4)

s
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where 7 is the radial coordinate of the vessel, R is the non-constricted vessel radius (R
=D/2),e=Rx(1-(1-p/ 100)'"%) is the maximum reduction of the vessel radius at
the stenosis, p is the percentage of area reduction of the lumen, L; = 20 mm 1is the
stenosis length, Z is the axial position to the center of the stenosis from the beginning
of the vessel, and z is the axial position along the curvature of the stenosis (Z - L;/2 <
z < Z + Lg/ 2) from the beginning of the vessel segment. Considering that a
negligible phantom manufacturing error of 0,4 + 1,3% had been reported '**, errors

reported in this study were computed by considering ground true stenosis severities of
75% and 80%.

5.4.3.3 Statistical analysis

To determine the impact of the phantoms, the effect of stents and the impact of
the imaging mode on the reconstructed volumes, a three-way analysis of variance
with multiple comparisons performed with the Turkey method (ANOVA, SigmaStat,
version 3.11, Systat software, San Jose, CA, USA) was done for results obtained with
the linear scanning method. To compare the accuracy of the linear and freehand
scanning methods and specify the impact of the method, another three-way analysis
of variance with multiple comparisons performed with the Turkey method on each
stenosis was used. These statistical tests were done using raw data before taking

averages. The level of statistical significance was fixed at p < 0,05.

Only the interactions between each factor (scanning methods, imaging modes,
phantoms, stenoses) were considered because each group did not follow the same

Gaussian law which is an hypothesis of the ANOVA test.
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5.5 RESULTS

5.5.1 3D reconstruction

Figure 5.10 shows examples of 3D reconstructions of the Boston Scientific
phantom in B-mode using both scanning methods. Similar 3D reconstructions were
obtained in power Doppler angiography, and results were comparable for the other

phantoms (no stent and Palmaz Blue phantom).

To estimate the spatial calibration error in our environment, ten calibrations
were done using the Stradwin software with an US image depth setting of 4,5 cm. For
each calibration, forty images were conserved to solve the spatial calibration. The

mean of the root-mean-square (RMS) error of all ten calibrations was 1,0 = 0,1 mm.
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Figure 5.10- 3D reconstruction of the Boston Scientific phantom (left figures) in B-mode
using (a)- the mechanical linear scanning method and (b)- the freehand scanning
method and its corresponding error (right figures) indicated by the colorbar in
millimeter. The position of the stent on each reconstruction is indicated by an arrow (3D
reconstructions of the Palmaz phantom are presented in the third appendix).

Visually, the quality of 3D reconstructions using the freehand data acquisition
method seemed to be less accurate than those obtained using the mechanical linear
scanning. Phantoms in freehand appeared not axi-symmetric and the central axis of
the lumen was not perfectly straight. However, the 3D reconstruction error at the

level of stenoses was less than 0,5 mm, independently of the scanning method used.
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The reconstruction error was higher at the in-stent restenosis but it was less than 1
mm. The largest error, of about 1.5 mm, was at the extremities of the stent.

The following figures show the z evolution of the lumen area (mean of 10
scans) for the mechanical linear scanning method (Figure 5.11) and for the freehand

method (Figure 5.12). The most severe stenosis was arbitrarily placed at z = 0 mm.
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(a)- Lumen area in B-mode using the 3D linear scanning method
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(b)- Lumen area in power Doppler using the 3D linear scanning method
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Figure 5.11- Quantitative comparisons of 3D reconstructions for the reference phantom,
the Palmaz Blue phantom and the Boston Scientific phantom by using the mechanical
linear scanning: (a)- in B-mode; (b)- in power Doppler. Arrows indicate approximately
the position of the two stents (the Palmaz Blue was longer than the Boston Scientific
one).
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(a)- Lumen area in B-mode using the 3D freehand scanning method
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(b)- Lumen area in power Doppler using the 3D freehand scanning method
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Figure 5.12- Quantitative comparisons of 3D reconstructions for the reference phantom,
the Palmaz Blue phantom and the Boston Scientific phantom by using the freehand
scanning method: (a)- in B-mode; (b)- in power Doppler. Arrows indicate
approximately the position of the two stents.
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In power Doppler (Figure 5.11-b, Figure 5.12-b) using both scanning
methods, the lumen areas of the three phantoms did not perfectly follow the
theoretical curve given by equation 5.4; this comment also applies to the B-mode
reconstructions (Figure 5.11-a, Figure 5.12-a). In the throat of both stenoses, the
lumen areas were more biased and overestimated in power Doppler compared to B-
mode. In addition, for the 80% stenosis covered by a stent, errors appeared more
important for the Palmaz Blue stent. Comparisons of the quantitative assessments of

in-stent restenoses are presented next.

5.5.2 Quantitative comparisons of stenosis severities

| Linear scanning method Freehand method
| B-mode (%) I Power Doppler (%) | I B-mode (%) I Power Doppler (%) |
"Reference | S/ 75,1 +0,6 73,2+0,7 b 76,3 1,0 74,2 £ 3,1
phantom" | S2 80,6+ 0,4 76,8+ 1,0 b 79,6 1,2 773+32
"Palmaz | SI 76,7+2,2 73,5£4,2° 77,5+ 1,4 68,3 +4,1%%7
phantom" | §2 73,8+25° 85,6+58%" 758+3,0° 86,2+ 6,4 °
"Boston S1 76,3+ 1,0 75,1 £ 1,5 b 774+15 75,07+ 188
phantom" [ $2 | 774x20%° 87,0+13%° 73.8+3,2%7 82,025 *~7
(a) (b)

Table 5.1 - Percentages of stenosis evaluated by 3D ultrasonography: (a)- using the
mechanical linear scanning method and (b) the freehand scanning method for the
reference phantom, the Palmaz Blue phantom and the Boston Scientific phantom. The
true percentages of stenosis of S1 and S2 were 75% and 80%, respectively. The stents
covered the S2 stenosis.

(o, B, v, 0) represents statistically significant differences based on the ANOVA statistical
test (Turkey method for multiple comparisons), p < 0,05.

o represents a significant difference with the corresponding stenosis of the “Reference
phantom” using the same scanning method for the corresponding imaging mode; g
represents a significant difference with the corresponding stenosis of the “Palmaz
phantom” using the same scanning method for the corresponding imaging mode; v
represents a significant difference with the corresponding stenosis for the designated
imaging mode with the linear scanning method; and 0 represents a significant
difference between B-mode and power Doppler on the corresponding stenosis using the
same method.
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Table 5.1 shows the percentages of area reduction obtained for ten US scans in
B-mode and PDI using linear and freehand scanning methods. Absolute errors on S1
and S2 for the linear scanning method ranged respectively between 0,1% and 1,8%
and between 0,6% and 7%. The freehand method resulted in errors varying between
0,7% and 6,7% for the stenosis S1 and between 0,4% and 6,2% for the stenosis S2.

5.5.2.1 Impact of the phantoms

The impact of phantoms was defined by the aptitude to quantify the stenosis S1
of each phantom in B-mode using the reference linear scanning method. The
“Reference, Boston and Palmaz’™ phantoms were respectively evaluated with an error
of 0,1%, 1,3% and 1,7%. The difference between these mean values among the
different phantoms evaluated on the stenosis S1 in B-mode were not statistically

significant (p = 0,147).

5.5.2.2 Impact of the imaging mode

The impact of the imaging mode was evaluated using the linear scanning
method. There were statistically significant differences between B-mode and power
Doppler in the quantification of each stenosis and in-stent restenosis for each

phantom.

5.5.2.3 Impact of the stents

The effect of the stents had to be differentiated for each imaging modes
because they provided statistically significant results. The results given by the linear
scanning methods were used to establish the impact of the stents. The difference
between the mean values among the different phantoms evaluated on the in-stent
restenosis S2 was significant in B-mode (p < 0,05), but not in power Doppler (p =

0,453). Indeed, using 3D B-mode ultrasound, in-stent restenoses S2 covered by the
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Respectively, Boston non ferromagnetic stent or the ferromagnetic Palmaz Blue one
were significantly underestimated by 2,6% and 6,2%, while they were both
significantly overestimated by approximately 6% using 3D power Doppler imaging.

5.5.2.4 Impact of the scanning method

The impact of the freehand scanning method was quantified by comparing it
with linear scans in B-mode and in power Doppler for each stenosis. Using 3D B-
mode imaging, the type of scan did not affect significantly the quantification of
stenoses S1 (p = 0,954) as well as in-stent restenoses S2 (p = 0,238). On the contrary,
3D power Doppler imaging had a significant impact on the results between the two
methods. Indeed, the stenosis S1 of the “Palmaz phantom” and the in-stent restenosis

S2 of the “Boston phantom” were both evaluated differently by the two methods.

5.6 DISCUSSION

5.6.1 Impact of the stents

5.6.1.1 Using 3D B-mode imaging

The quality of B-mode US images has improved over the past few years. B-
mode imaging appears to be very useful to identify arterial stenoses and to give

information on the lesion characteristics ' 147,

Recently, Barrat et al. '

acquired B-mode and power mode cross-sectional
images of a mimicking in vitro carotid artery bifurcation under pulsatile flow. Color
components were taken out from these acquired US image sequences using a
software, before being segmented and reconstructed in 3D. A 30% diameter stenosis

was quantified with errors between -3,5 + 5,6% and -5,1 £ 5,6%, and a 70% diameter
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stenosis with errors between -1,2 + 9,8% and -6,5 + 9,9%. Compared to Barrat et al.,
the stenoses of this study were quantified in B-mode more accurately and with a
smaller standard deviation, but only B-mode images were used for 3D reconstruction

and stenoses quantification.

Despites the stent artefacts, both in-stent restenoses could be accurately
quantified using 3D B-mode imaging. Moreover, the evaluation of the restenosis
within the non ferromagnetic stent resulted in a lower error and standard deviation
than the other, covered by a ferromagnetic stent. This difference is due to the fact that
ferromagnetic metals attenuate more US than non ferromagnetic ones 19519 This
attenuation causes partial loss of signal at the stent level. We noted that the
ferromagnetic stent provided more shading and so worse quality US images than the
non ferromagnetic prototype stent. Therefore, the arterial lumen of the in-stent
stenosis using a non ferromagnetic stent was segmented more easily and with a

higher reproducibility using the level set algorithm.

5.6.1.2 Using 3D Power Doppler angiography

Power Doppler imaging allows the mapping in color of the blood flow in
arterial lumen, but it does not give information about the direction and velocity of the
flow. It is minimally affected by aliasing and Doppler angle, it has a good signal-to-
noise ratio and it allows a good visualisation of low flow rate. This US mode is

considered of interest to evaluate stenoses .

The efficiency of PDA using a step motor fixed to the US probe (4 MHz 163,164
6 MHz '™) has been proven in the context of in vitro 3D stenosis evaluation under
different flow rates and conditions (steady and pulsatile flow). Moderate stenoses
were quantified with an overall error of 8,7% 163 or an underestimation of 2 + 1% "*.
80% and 50% stenoses were respectively quantified with an average error of -10%
and -4% '™. Multiple stenoses did not affect the diagnostic and results were similar
under steady and pulsatile flow 176 Stenoses evaluated in this study using the linear

scanning method were quantified as well as in the study of Cloutier et al. and with
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lower errors than some former studies ' 1% However, some parameters, not related
to the scattering properties of the fluid (blood mimic or whole blood like porcine
blood) circulating in the phantom, can affect the results from one study to another.
These parameters are the flow characteristics (steady and pulsed) and the flow rate.
On another hand, the 80° Doppler angle we used may have induced loss of signal
near the vessel wall because the Doppler shift was too low and cut by the wall-filter.
This loss significantly affects the stenosis quantification using a steady flow by

underestimating the stenosis severity.

Contrary to stenoses, in-stent restenoses were overestimated using PDA, no
matter what kind of stent was used. Power Doppler mode is based on the flow
variation which could be compared to the correlation (appendix 5) between two
consecutive B-mode images. At the in-stent restenoses’ level, this results in an

underestimation of the flow and so in a 6% overestimation of the stenoses’ degree.

The accurate quantification of stenoses as well as in-stent restenoses, reported
here using 3D US, is mostly due to the segmentation and partly to the improvement
of the equipment over the past few years. Indeed, a 10 MHz array linear probe was

used in this study, whereas others used a 4 MHz 163,164 4 a 6 MHz '™ probe’.

5.6.1.3 Comparison with other imaging modalities

Magnetic resonance angiography (MRA) and computed tomography
angiography (CTA) are imaging modalities also affected by artefacts due to the
presence of a stent. A 50% in vitro in-stent restenosis within a nitinol stent was
overestimated by errors from 3,6% to 9,5% in MRA, and from 0,1% to 7,4% in CTA
% Another in vitro study by Hamer et al.'®, on 10 nitinol stents, quantified in-stent
restenosis on an iliac artery with errors from 1,1% to 8,2% in MRA. According to our

study, 3D PDA and 3D B-mode imaging are modalities for which accuracy is
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equivalent to MRA and CTA for in-stent restenosis evaluation. The quantification
errors of in-stent restenoses using PDA and 3D B-mode imaging were indeed less
than 6,2%.

5.6.2 Impact of the scanning method

Statistically significant differences were found between the linear scanning and
the freehand methods. 3D freechand US appeared less accurate than the linear
scanning method. These differences can be attributed to the digitalization of US
images done by the video acquisition card and the errors that could happen when
using 3D freehand US 4 Namely, (1) Errors that occur during 2D image acquisition
are due to sound velocity variations and to an insufficient image resolution. Indeed,
the image resolution used in this study (1,6 mm) definitely influences the
segmentation, therefore the final results. (2) Errors can also arise during the
acquisition of the spatial positions with the tracking device, during the calibration and
during the 3D reconstruction. In fact, they are due to the temporal calibration
(executed by Stradwin), which does not accurately synchronize the acquisition of an
image and its position, given by the Fastrak. Another source of error is the spatial
calibration (accuracy of 1 mm in this study) done with a planar phantom, which gives
few informations on rotation parameters of the matrix T,. Finally, errors can come
from the magnetic tracking device, which is sensitive to surrounding ferromagnetic

metals.

In spite of these errors, which provide less accuracy when using freehand
scanning, the quantification of in-stent restenoses appeared feasible in this study. It is
to note that the magnetic sensor was mounted 10 cm away from the US probe on a
piece of wood to minimize electromagnetic interferences, and the operating range of
the freehand system (distance sensor-transmitter) was keep under 1 m. This certainly

improved the quality of our results. We also noticed that the ferromagnetic stent was

" Higher is the frequency of the US probe, higher is the resolution of the US images '*' , thus making the luminal

artery segmentation and the quantification of stenoses and in-stent restenoses more accurate.
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probably too small to create interferences with the magnetic localization system and

so to have a real impact on the freehand results.

5.6.3 Limitations of the study

5.6.3.1 Limitations of the freehand scanning method

The quality of the 3D reconstruction mostly depends on the localization system
(magnetic, mechanical, optical, acoustical, hybrid...). It directly impacts the errors
that happen during the US image acquisition and also impacts the quality of the
calibration, because all localization systems have different accuracy and limitations.
Indeed, the results found here with the freehand US system could be improved by
using an optical tracking system, which has a lower RMS error than an
electromagnetic system. For comparison, the accuracy given by manufacturers is
about 0,15 mm RMS for the optical tracking device Optotrack 3020 (Northern
Digital Inc., Toronto, ONT, Canada) but respectively 0,76 mm RMS and 1,2 mm
RMS for the magnetic ones: Fastrak and Flock of Birds. The quality of the
calibration is also highly dependent on the calibration phantom used, which choice is
directly oriented by the application. In this study, a planar phantom was chosen
because of its easiness of use and fabrication but also because this kind of phantom
allows a suitable calibration for axisymmetrical arterial models and gives enough
accuracy (1 mm RMS) for their 3D reconstruction. However, this kind of calibration
would not be appropriate to reconstruct a volume of real iliac or carotid arteries,
because of their tortuosities. In this case, a calibration phantom that gives more

50

information on directions (for example a cross-wire phantom > or a Z-fiducial

43, 197

phantom ) would be more adapted.
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5.6.3.2 Limitations of the in vitro phantoms

Furthermore, considering that there is an important difference in optimal
parameters in vivo and in vitro '®, a clinical study should be considered in the future.
In the case of in vivo acquisitions, more reconstruction errors are expected. On the
first hand, artefacts can appear if the patient moves. On the other hand, artefacts can
be due to blood flow pulsatile movements. Refraction of the US beam and changes in
the speed of sound as the pulse travels in a medium can create as well errors in 3D

reconstruction.

5.7 CONCLUSION

Within this article, we have shown that 3D freehand US seems to be a
competitive method to quantify in-stent restenoses. This allows a clear 3D view of
vascular structure, even with presence of stents. Currently, the presence of a
ferromagnetic stent does not affect the stenosis quantification using an AC magnetic

localization system.
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6 DISCUSSION

Ce chapitre constitue la discussion générale du mémoire. Les points principaux
traités dans la discussion de l’article seront bri¢vement résumés dans un premier
temps. Les avantages et les limitations de la méthode d’échographie 3D mode main-
libre seront ensuite présentés. Finalement, des applications potentielles de cette

technique et les travaux futurs seront introduits.

6.1 RESUME

6.1.1 Effet des stents en échographie 3D

L’évaluation des resténoses intra-stent par la méthode d’échographie 3D de
référence, soit par balayage linéaire, a permis d’étudier I’effet des stents. En mode B,
les resténoses intra-stent ont été correctement quantifiées avec des erreurs de moins
de 2,6% pour le stent prototype non ferromagnétique de Boston Scientific et de moins
de 6,2% pour le stent clinique ferromagnétique Palmaz Blue. Le stent
ferromagnétique crée des artéfacts plus importants (c’est-a-dire avec plus de cbnes
d’ombre) sur les images US que le stent non ferromagnétique, et il est par conséquent
plus difficile de segmenter le lumiére artérielle intra-stent de ces images (erreur et
variabilité de segmentation plus élevées). En mode Doppler de puissance, les
resténoses intra-stent ont été surestimées de 5,6 & 7% pour les deux stents. Cette
surestimation pourrait &tre due au fait que le mode Doppler de puissance est bas¢ sur
le mouvement du flux. Au niveau d’une resténose intra-stent, le flux observé en
Doppler de puissance, pouvant &tre assimilé a la corrélation de deux images mode B
consécutives, semble sous-estimé. Les resténoses intra-stent sont quantifiées en mode
B et en Doppler de puissance avec une erreur de I’ordre de celle obtenue en ARM et
en CTA qui sont elles aussi des modalités d’imagerie affectées par des artéfacts dus

aux stents.
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6.1.2 Validation de la méthode d’échographie 3D mode main-libre pour

quantifier les resténoses intra-stent

Des différences significatives ont été observées entre les méthodes
d’échographie 3D de référence et celle mode main-libre. Mais, celles-ci sont dues aux
erreurs de la méthode main-libre (erreur de calibration, erreur d’acquisition des
coordonnées par le Fastrak, échantillonnage des images US par la carte d’acquisition
vidéo...). Les stents semblent trop petits pour avoir un effet sur la méthode
d’échographie 3D mode main libre utilisant un capteur magnétique sensible aux
métaux. L’échographie 3D mode main-libre serait donc une méthode flexible et peu
coliteuse pour quantifier les resténoses intra-stent. Dans ce contexte, au méme titre
que ’ARM et le CTA, cette méthode pourrait donc étre envisagée comme une

alternative a I’angiographie par rayons X.

6.2 LIMITATIONS

6.2.1 Limitations de la méthode d’échographie 3D mode main-libre

6.2.1.1 Précision

Une limitation majeure de la méthode d’échographie 3D mode main-libre est sa
précision (voir chapitre 2). (1) Lors de 1’acquisition des images ultrasonores 2D, des
erreurs dues principalement a la variation de la vitesse du son et a la résolution des
images peuvent se produire. (2) D’autres erreurs peuvent survenir lors de
’acquisition des positions. Celles-ci sont dues tout d’abord 2 la calibration temporelle
qui ne permet pas de synchroniser précisément 1’acquisition d’une image avec sa
position donnée par le Fastrak. Ensuite, bien que la précision de la calibration spatiale
dans cette étude soit de I’ordre du millimetre, le fantdme plan utilisé procure peu
d’informations sur les rotations rendant ainsi 1’estimation des rotations de la matrice

de calibration T, peu précise. Enfin, elles résultent du systéme de localisation
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magnétique lui-méme, sensible aux métaux ferromagnétiques environnants. (3) Par
ailleurs, la carte d’acquisition vidéo convertissant les images ultrasonores en

numeériques est source d’erreurs puisque les images sont rééchantillonnées.

6.2.1.2 Durée

Une autre limitation est la durée d’une calibration moyenne avec le fantéme
plan et le logiciel Stradwin qui est d’environ 20 minutes. A cela s’ajoute la durée de
la reconstruction 3D (transfert des images sous Matlab, segmentation de la lumiere
artérielle, reconstruction et visualisation) qui est d’environ 5 minutes. Le temps
d’acquisition des images est cependant négligeable. Une implémentation temps réel

serait souhaitable afin de faciliter son usage par les cliniciens.

6.2.2 Limitations des conditions expérimentales

6.2.2.1 Angle Doppler

L’angle Doppler utilis¢é (80 degrés) ne correspond pas a celui utilisé
habituellement en pratique (60 ou 70 degrés). Un angle Doppler inférieur a 70 degrés
ne permettait pas de voir le flux au niveau de la sténose a 80%, surtout en présence
d’un stent. Malgré une perte de signal au niveau de la paroi (du fait d’une fréquence
Doppler trop faible, le signal est coupé par le filtre de paroi®), un angle Doppler de 80

degrés a été employé.

6.2.2.2 Effet du « zoom » disponible en échographie

L’effet du zoom sur les résultats n’est pas significatif. Il a été testé sur le

« fantdme de référence » en balayage linéaire en mode B. Les sténoses a 75% et 80%

* Un filtre de paroi permet de diminuer I’intensité des produits par les structures stationnaires ou a déplacement
lent.
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ont été respectivement quantifiées, sur une moyenne de 10 scans, a 74,8 + 0,3% et

80,4 £ 0,2% avec le zoom, et 4 74,1 £ 0,1% et 80,3 + 0,05% sans zoom.

D’autre part, d’un point de vue expérimental, il est moins aisé d’effectuer la
calibration d’un systéme d’échographie 3D mode main-libre avec un fantdéme plan en
mode « zoom » (car la réverbération est amplifiée et il est plus difficile de détecter la
ligne de fond du bac). C’est pourquoi, le « zoom » n’a pas été employé pour effectuer
les images des fantomes. Elles ont été acquises sans zoom, puis la région d’intérét a

éte tronquée sous Matlab.

6.2.3 Programmes informatiques

L’inter-variabilité de la méthode a été testée en évaluant dix fois les degrés de
sténoses sur la méme séquence d’images US acquises en mode B en balayage linéaire
sur le « fantéme de référence ». Les sténoses a 75% et 80% ont ainsi été quantifiées a
74,1 = 0,08% et 80,3 + 0,04% sur une méme séquence d’images, et a 75,1 + 0,6% et
80,6 = 0,4% sur 10 séquences d’images différentes. La programmation semble donc

fiable et reproductible, indépendamment des images utilisées.

Cependant, 1’'usage de la segmentation semi-automatique dans ce projet peut
étre considérée comme une limitation du fait qu’elle n’est pas commercialisée ou
accessible a tous. Une segmentation automatique semblait appropriée dans ce projet
car environ 200 images US ont été acquises pour chaque séquence et devaient étre
segmentées. Une segmentation manuelle de la lumiére artérielle pourrait étre réalisée
afin de tester la dépendance a la segmentation des résultats obtenus. Elle pourrait &tre
effectuée de la méme manic¢re que procéderait un clinicien, soit en segmentant la
lumiére artérielle d’une image US au niveau du segment proximal (V1) et au niveau
de chacune des sténoses. Le pourcentage de sténose serait ainsi calculé en utilisant les
mémes équations que celles utilisées dans ce projet (mais en employant une seule
valeur au niveau du segment proximal au lieu des 20 dans ce projet). Une plus grande

variabilité des résultats serait a prévoir dans ces conditions.
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6.2.4 Limitations des fantomes

L’utilisation de fantdmes vasculaires a permis d’observer les avantages et les
limitations de la méthode d’échographie 3D. Cependant, ils ne permettent pas de la
valider cliniquement car les paramétres in vivo et in vitro different. Dans le cas d’une
étude in vivo, la reconstruction 3D devrait étre moins précise car des erreurs
supplémentaires non négligeables sont attendues. En effet, des artéfacts peuvent,
apparaitre dans les images ultrasonores acquises (si le patient bouge, si des conditions
hémodynamiques particulieres sont obtenues, ou encore si la sonde exerce une trop
forte pression sur la peau du patient). De plus, la réflexion du faisceau ultrasonore sur
I’air et les os du corps humain, et la variation de la vitesse du son a travers les
différents organes peuvent créer des erreurs dans la reconstruction 3D. Une étude

clinique serait nécessaire pour valider cette méthode.

6.3 AMELIORATION DE LA METHODE D’ECHOGRAPHIE 3D MODE MAIN-LIBRE

La précision de la reconstruction 3D de la méthode main-libre peut étre
améliorée en modifiant la calibration, le systtme de localisation utilisé, et la carte

d’acquisition vidéo.

6.3.1 Calibration

Un fantdme plan permet une calibration spatiale reproductible et automatique.
Mais, ce fantéme ne permet pas d’obtenir des informations sur les trois degrés de
liberté au niveau des rotations. Par conséquent, les reconstructions 3D d’artéres
tortueuses telles que les artéres iliaques seraient moins précises avec une telle

calibration.
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Le fantdme de calibration doit étre choisi en fonction de la précision souhaitée
et du domaine d’applications. Un fantéme cross-wire ou de Cambridge' avec une
précision respective de 0,56 et 0,34 mm RMS *" * pourrait étre utilisé afin
d’améliorer 1’estimation des parameétres de rotations, imprécis lors de I’utilisation
d’un fantéme plan. Une reconstruction 3D d’artéres tortueuses, telles que les artéres

iliaques ou la bifurcation de la carotide, serait ainsi plus précise.

6.3.2 Systéme de localisation

La précision de la reconstruction 3D pourrait étre améliorée en changeant de
type de systtme de localisation. Un systéme optique tel que 1’Optotrack 3020
(Northern Digital Inc., Toronto, ONT, Canada) insensible a I’environnement, donne
une précision de 0,15 mm RMS maximale contre 0,76 mm pour le Fastrak (précision
du manufacturier). Le principal inconvénient de ce systéme est qu’il nécessite une
ligne de vue ininterrompue entre le capteur posé sur la sonde et le transmetteur, ce qui
peut parfois géner les cliniciens. Cependant, le développement des systémes hybrides
comprenant un systéme de localisation optique et un systéme d’inertie qui prend le

relais dés que la ligne de vue est interrompue permet d’y pallier.

6.3.3 Carte d’acquisition vidéo

Une carte d’acquisition vidéo avec une résolution plus élevée que celle utilisée
dans ce projet (1,6 mm) permettrait d’optimiser la qualité des images numériques et

donc la segmentation de la lumiére artérielle.

' Une autre étude menée par Boctor and al.'” a déterminée la précision du fantéme de Cambridge 4 0,16 mm
RMS.



104

6.4 APPLICATIONS

L’échographie 3D mode main-libre a été utilisée dans de nombreuses
applications de reconstruction 3D, par exemple au niveau du tendon 2, de la carotide

193, : ; i ie 205 :
93 203 204, ou encore en échocardiographie 205 Cette méthode n’a

201, 202, du cerveau
jamais été utilisée, a ce jour, pour quantifier les resténoses intra-stent. Il s’agit donc
d’une application originale qui en plus de montrer la qualité des reconstructions 3D,
met en évidence la capacité de cette méthode a quantifier des parties anatomiques de

petit diamétre.

Cette méthode pourrait aussi étre appliquée a la modélisation en 3D des
structures anatomiques tubulaires ou de 1’arbre vasculaire (Figure 6.1). Une détection
précise du réseau vasculaire d’images médicales de divers organes (foie, poumons,
cerveau) aiderait le clinicien a planifier des opérations chirurgicales. Les cliniciens

n’ont, en effet, pas toujours la possibilité d’effectuer une endoscopie.

- : \ | < \:k:) = ] .‘O-—

-

Figure 6.1 - Reconstruction 3D de I'arbre vasculaire cérébral.

(http://www limsi.fr/Individu/osorio/fichiers/JIM/Actes2000html/page40illussturjman.
htm)

6.5 TRAVAUX FUTURS

Dans un premier temps, il serait intéressant de surmonter les limitations
techniques de la méthode en utilisant un systéme de localisation plus performant.

D’autre part, la précision de la reconstruction 3D serait augmentée 1) en améliorant la
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calibration temporelle et spatiale par I’utilisation d’un fantdme de calibration plus
adapté, et 2) en perfectionnant la programmation de la reconstruction 3D des contours
par contrle de la redondance des points" des contours acquis. Ces améliorations
pourraient étre testées sur des fantdmes plus complexes (tortuosité) que ceux utilisés
dans cette étude (par exemple, une artere iliaque ou la bifurcation de la carotide) afin
d’évaluer objectivement la précision de cette méthode sur des vaisseaux plus
complexes et représentatifs de la physiologie humaine. Une optimisation du temps de
la reconstruction 3D serait aussi nécessaire afin d’envisager 1’utilisation de cette

technique en temps réel sur des patients.

Afin de concurrencer ’avancée technologique des sondes matricielles qui
permettent d’observer actuellement les feetus en 4D, des échographies 4D de
fantdmes vasculaires pourraient étre effectuées. A ces fins, des images en Doppler de
puissance superposées aux images mode B devraient étre acquises et la dimension
« temps » devrait étre introduite dans les algorithmes. La circulation du sang a une
plus grande gamme de conditions expérimentales pourrait ainsi étre réalisée afin de

caractériser avec précision les effets hémodynamiques.

* En échographie mode-main libre, les images US acquises peuvent se croiser. Certains points des contours
segmentés sont ainsi redondants.



CONCLUSION

Imagerie médicale 3D

Les avancées technologique et informatique, ainsi que le traitement de
I’information en constante évolution ont permis a I’imagerie médicale de se classer
parmi les secteurs de pointe. L’imagerie fournit des informations relativement
complétes et précises sur I’anatomie du patient, avec des méthodes peu invasives sans
avoir recours a la chirurgie. Elle est ainsi considérée comme un outil essentiel au

diagnostic, et elle permet d’adapter le traitement en fonction de la nature de la lésion.

L’interprétation des images 2D est parfois difficile. En général, les médecins
effectuent des coupes successives d’images 2D et reconstruisent mentalement un
volume. IIs font ainsi une interprétation subjective des coupes acquises. Le
développement de I’imagerie 3D a permis en grande partie de pallier a cette difficulté
en permettant une meilleure représentation de I’anatomie et en optimisant ainsi le
diagnostic. Pour ces raisons, I’utilisation d’images tridimensionnelles est de plus en

plus courante et tend a se banaliser.

Développement de ’échographie 3D

Les systemes a ultrasons sont plus utilisés que les autres modalités d’imagerie
médicale puisqu’il s’agit d’une modalité d’imagerie peu coliteuse, peu encombrante,
facile a utiliser et non invasive. Les performances diagnostiques de 1’échographie
semblent s’améliorer par la technologie tridimensionnelle ou 1’injection de produit de
contraste qui permet de rehausser la qualité des images vasculaires de fagon
considérable. Il est nécessaire de développer cette technologie de fagon a ce qu’elle
puisse concurrencer les autres modalités d’imagerie plus invasives mais actuellement

utilisées en 3D.
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Bien qu’elle soit simple, rapide et confére des informations complémentaires,
I’échographie 3D n’est malheureusement pas encore utilisée couramment en clinique.
Les sondes 3D sont trés onéreuses et ont une faible résolution, ce qui limite leur
introduction en milieu clinique ou les systémes d’échographie 2D traditionnelles
restent les plus répandus. L’échographie 3D mode main-libre qui utilise une sonde
2D est une méthode alternative moins cofiteuse pour reconstruire des volumes. De
plus, cette méthode est trés flexible et permet ainsi au clinicien de ne pas modifier sa
fagon de pratiquer une échographie. Mais cette technique a certaines limitations non
négligeables (voir chapitre 2) qui pourront étre surmontées grice a I’avancée des
technologies au niveau des sondes ultrasonores, de la résolution des images, des

systemes de localisation...

Résumé du mémoire

L’échographie 3D mode main-libre a été employée dans le cadre de
I’évaluation des resténoses intra-stent. Le mode B, qui permet une visualisation
précise de la paroi vasculaire, permet une meilleure quantification des resténoses
intra-stent utilisant un stent non ferromagnétique (sous-estimation de 2,6% du degré
de resténose) que celles utilisant un stent ferromagnétique (sous-estimation de 6,2%
du degré de resténose). En Doppler de puissance, ces deux resténoses intra-stent ont
été surestimées d’environ 6%. Des différences significatives entre la méthode de
référence et celle main-libre, principalement dues aux erreurs de localisation de la
méthode main-libre, ont été trouvées. Globalement, les résultats obtenus montrent
que la méthode d’échographie 3D a un réel potentiel. La méthode main-libre pourrait

étre une alternative intéressante a I’angiographie par rayons X dans ce contexte.
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ANNEXE 2: ACCORD DES COAUTEURS

1 Identification de I’étudiant et du programme

Myriam Lécart
M.Sc.A. Génie Biomédical, option : Instrumentation et Imagerie biomédicale
Article : « In vitro in-stent restensoes evaluation using 3D freehand ultrasound »

Auteurs: M. Lécart, Z. Qin, M.H. Roy-Cardinal, G. Soulez, G. Cloutier

2..Description de Particle

L’article scientifique In vitro in-stent restenoses evaluated by 3D freehand
ultrasound présenté au chapitre 5 est écrit par M. Lécart et al. La contribution de
I’auteur principal a la publication de ’article est majeure : acquisition des images US,
programmation sous Matlab pour la reconstruction 3D, analyse des résultats,
rédaction de I’article. La collaboration des co-auteurs fut aussi essentielle a
I’aboutissement du projet : Z. Qin pour la réalisation des fantémes vasculaires, M.H.
Roy Cardinal pour la méthode de segmentation automatique des images utilisées dans
ce projet, G. Soulez pour sa collaboration et le prét des stents, ainsi que G. Cloutier
pour sa direction, ses conseils, son financement, et la correction de I’article. Cet
article est en phase finale de préparation pour soumission dans un journal clinique de

radiologie.

3 Déclaration de tous les coauteurs autres que I’étudiant

A titre de coauteur de I’article identifié ci-dessus, je suis d’accord pour que
Myriam Lécart inclue cet article dans son mémoire de maitrise qui a pour titre

« Evaluation des resténoses intra-stent par échographie 3D mode-main-libre ».
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ANNEXE 3: EFFETS DU DEBIT EN DOPPLER DE PUISSANCE

Cette annexe présente des résultats supplémentaires portant sur les effets du

débit en Doppler de puissance (chapitre 5).

La modélisation de 1’écoulement autour de sténoses simples a été intensivement

206 - 212 765 études de modélisation de I’écoulement pour des sténoses

étudiée
multiples ont principalement visées 1’étude de la perte de pression a chaque sténose
213-217 1 o5 avis de plusieurs auteurs sur les effets hémodynamiques non linéaires sur

, . . 216, 217
des sténoses multiples divergent .

L’impact de ces caractéristiques
hémodynamiques sur 1’imagerie Doppler de puissance a également été évalué par
quelques auteurs. Dans le cas de double sténoses, ce qui correspond a nos conditions
expérimentales, les avis divergent. En effet, le comportement général des doubles
sténoses ne peut pas étre défini facilement en raison de la forte dépendance des
paramétres géométriques (distance entre les sténoses, sévérité et longueur de la
lésion). Chaque sténose simple ou multiple idéalisée induit un modele
hémodynamique spécifique, qui change avec le régime d'écoulement et la forme
d'onde d'écoulement. Des études numériques sur la modélisation des sténoses ont été
entreprises pour analyser les effets du débit laminaire et asymétrique 213, 214 oy encore
ceux des vaisseaux de petits diamétres 2'°. Ainsi, plusieurs études n'indiquérent
aucune influence sur les sténoses multiples (par corrélation du rapport maximal de
vitesses systolique avec la réduction angiographique du diamétre) '2 '3 218,
Réciproquement, d'autres rapportérent une sensible diminution du flux Doppler en
présence des sténoses multiples particulierement pour les arteres distales des

membres inférieurs 27 22!,
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Les résultats présentés dans 1’article (chapitre 5) en Doppler de puissance ont
été effectués avec un débit élevé (500 mL/min) et continu. Ce débit élevé a permis de
limiter I’effet du filtre de paroi’, et les résultats obtenus sur le fantdme vasculaire de
référence montrent qu’il n’y a pas d’intéraction hémodynamique entre les sténoses S1
et S2 pour les conditions expérimentales employées. Cependant, un débit de 300
ml/min a été expérimenté afin de visualiser la réduction du débit sur la quantification
de sténoses multiples. La reconstruction 3D est ainsi nettement moins représentative
avec un tel débit. Les deux sténoses apparaissent plus longues car le filtre de paroi

coupe le signal dans les zones de recirculation apres chaque sténose.

11 est assez difficile, voir impossible de différencier les deux sténoses a I’ceil nu.
Le signal est coupé par le filtre de paroi, beaucoup plus avec le débit & 300 mL/min
qu’a 500 mL/min et les dimensions globales du fantdme sont affectées. Dans ce cas,

il y a des effets hémodynamiques.

Y Un filtre de paroi (filtre « passe-haut ») élimine les basses fréquences liées aux mouvements de la paroi
vasculaire car celles-ci ne correspondent pas a du flux. Ce filtre doit étre parfaitement adapté au vaisseau étudié.
En efet, si le seuil est trop élevé, les basses fréquences d’origine circulatoire (fréquences utiles) seront masquées.
http://naxos.biomedicale.univ-paris3 . fi/diue/IMG/pdf/bp07.pdf
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Reconstruction du « fantéme de réference” en Doppler de puissance par balayage
linéaire avec un débit de (a) 300 mL/min et de (b) 500 mL/min par balayage linéaire. La
sténose a 80% est indiquée par une fléche.
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Allure de la reconstruction 3D du fantéme de référence par balayage linéaire, en
Doppler de puissance avec un débit de 300 mL/min et de 500 mL/min.

La courbe du débit de 500 mL/min est une moyenne de 10 scans, alors que celle du débit de
300 mL/min présente un seul scan. En effet, les sténoses ne sont plus différenciables sur une
moyenne de 10 scans dans ce dernier cas (on voit seulement un pallier).

La quantification des deux sténoses a tout de méme été possible par comptage
du nombre de pixels enregistré dans chaque contour. Les sténoses a 75% et 80% ont
ainsi respectivement été quantifiées sur une moyenne de 10 scans a 75,9% + 2,7% et
78,8% + 1,8% avec un débit de 300 mL/min et & 74,5% + 2,7% et 77,6 + 2,9% avec
un débit de 500 mL/min. La différence entre les résultats obtenus sur la quantification
des sténoses avec les deux débits n’est pas significative. La quantification des

sténoses multiples est donc possible avec un faible débit mais la reconstruction 3D

n’est pas représentative.

Il n'est pas surprenant de lire des conclusions contradictoires dans la littérature
au sujet de l'impact ou I’absence d’impact des sténoses multiples sur les indices

dérivés des ultrasons Doppler employés pour diagnostiquer les maladies vasculaires

périphériques.
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ANNEXE 4: CROSS-SECTIONAL IMAGES OF THE PHANTOMS

This appendix shows the 3D reconstruction of the Plamaz phantom and the

corresponding 3D reconstruction error.
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3D reconstruction of the Pa/lmaz phantom (right figures) in B-mode using (a)- the
mechanical linear scanning method and (b)- the freehand scanning method and its
cooresponding error (left figures). The position of the stent on each reconstruction is
indicated by an arrow. (The 3D reconstruction using the freehand method is less smooth
than the one using the linear scanning method because more US images are acquired)
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ANNEXE 5: CORRELATION

The correlation has been done at the 80% in-stent restenosis level. Two
consecutive B-mode images acquired at this level using the step motor have been
correlated to see the movement of the flow and consequently the effect of the stent on
the flow. The following images show the 80% in-stent restenosis B-mode image, the
correlation of two B-mode images at the 80% in-stent restenosis level and the 80%
in-stent restenosis power Doppler image in which the noise has been withdrawn.
Notice, that it is only an approximation because power Doppler images are done with

an angle of 80 degrees, and the B-mode images with an angle of 90 degrees.
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Palmaz Blue stent: (a)- B-mode image of the 80% in-stent restenosis in B-mode; (b)-
Correlation of two consecutive B-mode images of the 80% in-stent restenosis; (c)-
Power Doppler image of the 80% in-stent restenosis (without the noise).
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Boston Scientific stent: (a)- B-mode image of the 80% in-stent restenosis in B-mode; (b)-
Correlation of two consecutive B-mode images of the 80% in-stent restenosis; (c)-
Power Doppler image of the 80% in-stent restenosis (without the noise).





