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Résumé 

Introduction : Les déchirure de la coiffe des rotateurs sont l’atteinte de l'épaule la plus 

courante pour laquelle les patients ont besoin d'un traitement. La prévalence des déchirures 

des tendons de la coiffe des rotateurs augmente avec l'âge, touchant 25% des personnes de 

60 ans et plus de 50% des personnes de 80 ans. La réparation chirurgicale des tendons de la 

coiffe des rotateurs réduit les coûts sociétaux et améliore la qualité de vie des patients. La 

rétraction, l’atrophie, l’infiltration graisseuse et la fibrose du muscle influencent les résultats 

des réparations de la coiffe des rotateurs. L'atrophie musculaire et l'infiltration graisseuse 

entraînent une perte de force de l'épaule et peuvent être évaluées quantitativement par 

imagerie par résonance magnétique (IRM). La rétraction musculaire et la fibrose contribuent 

à la raideur musculaire et à la diminution de l'élasticité de la jonction myotendineuse 

impactant la capacité du chirurgien à rattacher les tendons à l'os et compromet la qualité de 

la réparation chirurgicale en augmentant le risque de déchirure. Par conséquent, la 

quantification de la viscoélasticité des muscles de la coiffe des rotateurs pourrait fournir des 

informations pertinentes pour la prise de décision clinique et la planification préchirurgicale. 

L’imagerie par tenseur de diffusion (DTI) et l’élastographie par résonance magnétique (ERM) 

permettent de déterminer des biomarqueurs en imagerie par résonance magnétique (IRM) qui 

se basent sur l’orientation et l’élasticité des fibres musculaires. Cependant, il n’est pas 

possible, présentement, de quantifier de manière fiable le niveau de fibrose au sein des 

muscles. Quelques études préliminaires ont démontré que les propriétés viscoélastiques des 

muscles peuvent être quantifiées, mais sans tenir compte systématiquement de l’anisotropie 

musculaire qui influence les résultats d’élastographie. Pour mettre au point la technique 

d’imagerie, des spécimens cadavériques, préservés par les techniques Thiel, sels saturés ou 

formaldéhyde, qui sont couramment utilisés pour l’optimisation des séquences IRM seront 

utilisés avant l’application chez des volontaires. Nous faisons l'hypothèse que l’imagerie par 

tenseur de diffusion et la tractographie sont réalisables et répétables chez tous les volontaires 

asymptomatiques dans les muscles du supra-épineux et infra-épineux. 
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Méthode : Cette étude s’est déroulée entre janvier 2019 et mars 2020 au Centre de recherche 

du CHUM. Six épaules de trois spécimens cadavériques ont été obtenues de l'Université de 

Trois-Rivières. Chaque paire d’épaules était conservée dans trois techniques d'embaumement 

différentes telles l’embaumement classique au formol, les sels saturés et le Thiel. L'âge au 

décès variait de 58 à 75 ans (médiane = 66). Ces épaules cadavériques ont été utilisées pour la 

mise au point du protocole de la séquence d’imagerie avant leur utilisation chez les 

volontaires. Par la suite, six volontaires asymptomatiques (médiane = 41 ans, intervalle 

interquartile = 13 ans) ont été imagés au niveau de l’épaule gauche ou droite. La séquence DTI 

a été acquise sur un système Siemens Skyra 3T avec les paramètres : TE/TR = 57 ms / 5800 ms, 

12 directions de diffusion, 500 s/mm2 et 800 s/mm2 de valeur b, 3x3x3 mm3 de taille de voxel. 

Les séquences d’imagerie ont été répété trois fois pour chaque volontaire. L'ERM a été 

appariée à la diffusion acquise par la taille des voxels et l’orientation à une fréquence de 100 

Hz, TE/TR = 40 ms / 3300 ms, 3x3 mm3 pour la taille du voxel.  Un seuil de ratio signal bruit de 

3:1 a été utilisé pour évaluer la faisabilité de la tractographie. Une analyse de variance à un 

facteur (ANOVA), des tests t d'échantillons appariés entre les volontaires asymptomatiques, le 

coefficient de variance (CV) et l'analyse de Bland-Altman ont été utilisés pour évaluer la 

répétabilité de l'anisotropie fractionnelle (FA) et la diffusivité moyenne (MD) chez les 

volontaires.  

 

Résultats : La diffusivité moyenne pour l'ensemble des tests des volontaires était de 1,553 ± 

0,128 mm²/s dans le supra-épineux et de 1,762 ± 0,203 mm²/s dans l'infra-épineux. Pour le FA, 

il était de 0,438 ± 0,089 dans le supra-épineux et de 0,461 ± 0,098 dans l'infra-épineux. Les 

tests t chez les volontaires montrent une différence significative (p < 0,05) au niveau du FA et 

du MD entre le supra-épineux et l'infra-épineux. Une bonne répétabilité chez les volontaires 

(coefficient de variance < 10 %) du MD et du FA est obtenue dans le supra-épineux et l’infra-

épineux. Les valeurs du cisaillement à l’ERM chez les volontaires asymptomatiques se situait 

entre 0,5 et 1,0 kPa. À l'exception de valeurs plus élevées à la limite du tissu et au point 
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d'attache du muscle, les valeurs de rigidité isotrope transversale reconstruites sont uniformes. 

Les techniques d’embaumement détruisent l’architecture musculaire telle que démontré par 

les images de tractographie et sont inutilisables pour l'ERM. 

 

Conclusion : Les paramètres DTI de l’infra-épineux et du supra-épineux sont fiables et 

répétables chez des volontaires asymptomatiques. Les techniques d'embaumement 

endommagent l'organisation des tissus et ne peuvent être utilisées pour le DTI et la 

reconstruction de l'ERM. 

 

Mots-clés : IRM par tenseur de diffusion, tractographie, déchirure de la coiffe des rotateurs, 

élastographie, quantification, biomarqueurs.  

 

 



 

  

Abstract 

Introduction: Rotator cuff tears are the most common shoulder condition for which patients 

need treatment. The prevalence of rotator cuff tendon tears increases with age, affecting 25% 

of people in their 60s and more than 50% of people in their 80s. Surgical repair of rotator cuff 

tendons reduces societal costs and improves quality of life. Shrinkage, atrophy, fatty 

infiltration and muscle fibrosis influence the results of rotator cuff repairs. Muscle atrophy and 

fatty infiltration lead to loss of shoulder strength and can be assessed quantitatively by 

magnetic resonance imaging. Muscle retraction and fibrosis contribute to muscle stiffness and 

decreased elasticity of the myotendinous junction impacting the surgeon's ability to reattach 

tendons to bone and compromises the quality of surgical repair by increasing the risk of 

tearing. Therefore, quantification of rotator cuff muscle viscoelasticity could provide relevant 

information for clinical decision-making and presurgical planning. Diffusion tensor imaging and 

magnetic resonance elastography are used to determine magnetic resonance imaging 

biomarkers based on the orientation and elasticity of muscle fibers. However, it is currently 

not possible to reliably quantify the level of fibrosis within muscles. Some preliminary studies 

have demonstrated that the viscoelastic properties of muscles can be quantified, but without 

systematically considering muscle anisotropy which influences elastography results. To 

develop the imaging protocole, cadaveric specimens, preserved by the Thiel technique, 

saturated salts or formaldehyde, which are commonly used for the optimization of IRM 

sequences will be used prior to application in volunteers. We hypothesize that diffusion tensor 

imaging and tractography are feasible and repeatable in all asymptomatic volunteers in the 

supraspinatus and infraspinatus muscles. 

 

Methods: This study took place between January 2019 and March 2020 at the CHUM Research 

Center. Six shoulders from three cadaveric specimens were obtained from the University of 

Trois-Rivières. Each pair of shoulders was preserved in three different embalming techniques 

such as classic formol embalming, saturated salts and Thiel. The age at death ranged from 58 
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to 75 years (median = 66). These cadaveric shoulders were used for the development of the 

imaging sequence protocol before their use in volunteers. Subsequently, six asymptomatic 

volunteers (median = 41 years, interquartile range = 13 years) were imaged at the level of the 

left or right shoulder. The DTI sequence was acquired on a Siemens Skyra 3T system with the 

parameters: TE/TR = 57 ms / 5800 ms, 12 diffusion directions, 500 s/mm2 and 800 s/mm2 of 

b-value, 3x3x3 mm3 of voxel size. The imaging sequences were repeated three times for each 

volunteer. ERM was matched to acquired diffusion by voxel size and orientation at a frequency 

of 100 Hz, TE/TR = 40 ms/3300 ms, 3x3 mm3 for voxel size. A signal-to-noise ratio threshold of 

3:1 was used to assess the feasibility of tractography. One-way analysis of variance (ANOVA), 

paired-sample t-tests between asymptomatic volunteers, coefficient of variance (CV), and 

Bland-Altman analysis were used to assess the repeatability of fractional anisotropy (FA) and 

mean diffusivity (MD) in volunteers. 

 

Results: The average diffusivity for all the volunteers' tests was 1.553 ± 0.128 mm²/s in the 

supraspinatus and 1.762 ± 0.203 mm²/s in the infraspinatus. For FA, it was 0.438 ± 0.089 in the 

supraspinatus and 0.461 ± 0.098 in the infraspinatus. The t tests in the volunteers show a 

significant difference (p < 0.05) at the level of the FA and the MD between the supraspinatus 

and the infraspinatus. Good repeatability in volunteers (coefficient of variance < 10%) of MD 

and FA is obtained in the supraspinatus and infraspinatus. ERM shear values in asymptomatic 

volunteers ranged between 0.5 and 1.0 kPa. Except for an isolated higher value point at the 

tissue boundary and at the muscle attachment point, the reconstructed transverse isotropic 

stiffness values are uniform. Embalming techniques destroy muscle architecture as 

demonstrated by tractography images and are unusable for ERM. 

 

Conclusion: Infraspinatus and supraspinatus DTI parameters are reliable and repeatable in 

asymptomatic volunteers. Embalming techniques damage tissue organization and cannot be 

used for DTI and ERM reconstruction. 
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Chapitre 2. Principes de base de l’imagerie par résonance magnétique ................................. 42 

2.1. Du moment magnétique à l’image ................................................................................ 42 

2.2. Relaxation T1.................................................................................................................. 43 

2.3. Relaxation T2.................................................................................................................. 44 

2.4. Temps de répétition ................................................................................................... 45 
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Évaluation de la faisabilité .................................................................................................... 91 



 

 11 

9.2. Mesures d’anisotropie fractionnaire et de diffusivité moyenne chez les volontaires – 
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épineux (sup) ou l’infra-épineux (inf). ...................................................................................... 83 

Figure 18. Coefficient de variation du FA et du MD pour chacun des volontaires pour 

chacune des répétitions (1 à 3) dans le supra-épineux et l'infra-épineux. .............................. 84 

Figure 19. Tractographie du muscle supra-épineux (A = axial oblique) et infra-épineux (B = 

coronal oblique, C = sagittal oblique) chez un volontaire asymptomatique. ........................... 86 

Figure 20. Ratio signal sur bruit à B = 0 s/mm2 (haut) et à B = 800 s/mm2 (bas) dans le 

muscle supra-épineux pour chaque volontaire (v1 à v6) et répété trois fois (t1 à t3). ............ 87 

Figure 21. Ratio signal sur bruit à B = 0 s/mm2 (haut) et à B = 800 s/mm2 (bas) dans le 

muscle infra-épineux pour chaque volontaire (v1 à v6) et répété trois fois (t1 à t3). ............. 88 

Figure 22. Module de cisaillement en kPa du supra-épineux du premier (A, B), deuxième 

(C, D) et troisième (E, F) sujet. Les images de gauche montrent la première répétition tandis 

que la deuxième répétition est à droite. .................................................................................. 90 



 

  

Liste des abréviations et symboles 

ADC = Coefficient apparent de diffusion 

DCO = Déformation de cisaillement octaédrique 

DTI = Imagerie par tenseur de diffusion 

DWI = Imagerie pondérée en diffusion  

ERM = Élastographie par résonance magnétique 

FA = Anisotropie fractionnaire 

FID = Décroissance libre de l’induction 

HARDI = Imagerie de diffusion à haute résolution angulaire 

GEM = Gradient d’encodage du mouvement 

IRM = Imagerie par résonance magnétique 

IRM-DW = Imagerie par résonance magnétique pondérée en diffusion 

MD = Diffusivité moyenne 

RF = Radiofréquence 

RSB = Ratio signal bruit 

T = Tesla 

TD = Tenseur de diffusion 

TE = Temps d’écho 
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Introduction 

Les déchirures de la coiffe des rotateurs font référence à une blessure tendineuse qui peut 

affecter l'un des quatre muscles de la coiffe des rotateurs. Cependant, les sites les plus 

courants de déchirure de la coiffe des rotateurs sont situés au niveau des muscles supra-

épineux et infra-épineux. Une douleur dans la région du muscle deltoïde est le symptôme 

classique d'une déchirure de la coiffe des rotateurs et peut être associée à une faiblesse 

musculaire.(1) Les déchirures de la coiffe des rotateurs touchent plus souvent les patients d'âge 

moyen et âgés avec une augmentation quasi linéaire de la prévalence au fil du temps.(2) La 

prévalence des déchirures des tendons de la coiffe des rotateurs (CR) augmente avec l'âge, 

affectant 25 % des personnes dans la soixantaine et plus de 50 % des personnes vers 80 ans.(3) 

 

Les lésions de la coiffe des rotateurs (CR) sont également la pathologie de l'épaule la plus 

courante pour laquelle les patients recherchent un traitement.(4) La réparation chirurgicale 

d’un tendon de la coiffe des rotateurs permet de diminuer les coûts sociétaux et améliore la 

qualité de vie des patients.(5) Quatre facteurs d’ordre dégénératifs - rétraction, atrophie, 

infiltration graisseuse et fibrose du muscle correspondant - influencent les résultats après une 

déchirure et la réparation d’un tendon de la coiffe des rotateurs. L'atrophie musculaire et 

l'infiltration graisseuse entraînent une perte de force de l'épaule et sont des paramètres qui 

peuvent être évaluées quantitativement par imagerie par résonance magnétique (IRM). La 

rétraction musculaire et la fibrose contribuent à la rigidité musculaire et à la diminution de 

l'élasticité de la jonction myotendineuse, ce qui impacte la capacité du chirurgien à rattacher 

les tendons à l'os et compromet la qualité de la réparation chirurgicale tout en augmentant le 

risque de récidive de déchirure. Par conséquent, la quantification de la viscoélasticité des 

muscles de la coiffe des rotateurs pourrait fournir des informations pertinentes pour la prise 

de décision clinique et la planification chirurgicale préopératoire chez les patients présentant 

des déchirures de la coiffe des rotateurs. 

 



 

 19 

Des études préliminaires ont suggéré que les propriétés viscoélastiques des muscles de la 

coiffe des rotateur peuvent être quantifiées à l'aide de l'élastographie par résonance 

magnétique (ERM).(6, 7) Cependant, ces expériences n'ont pas systématiquement pris en 

compte l'architecture anisotrope des muscles. Les résultats de l'ERM dans le tissu cérébral 

anisotrope ont montré des variations significatives dans les estimations de rigidité pour le 

même tissu, dues uniquement aux changements dans les orientations relatives des axes des 

fibres détectées par l'imagerie par tenseur de diffusion (DTI) et aux ondes de cisaillement 

mécaniques utilisées pour la caractérisation de l'élasticité.(8) Le niveau de ces variations est 

susceptible d'augmenter dans le cas du muscle, compte tenu du caractère fortement 

anisotrope du tissu. Par conséquent, la précision et la répétabilité des données d'orientation 

des fibres obtenues par le DTI dans les muscles de la coiffe des rotateurs sont essentielles pour 

l'application de l'ERM à l'évaluation des muscles de la coiffe des rotateurs, en particulier 

compte tenu de la nouveauté relative de la tractographie DTI dans les muscles. L'importance 

de cette information sur l'orientation des fibres est particulièrement importante chez les 

patients atteints de déchirure de la coiffe des rotateurs, où une réorientation des fibres et une 

infiltration graisseuse peuvent se produire, ce qui aggrave la complexité de l'interprétation des 

données ERM résultantes. 

 

Ces informations d'orientation des fibres peuvent être incorporées dans les données d'image 

ERM de deux manières. Premièrement, dans le cas d'une simple reconstruction de rigidité 

isotrope (la rigidité est censée être la même dans toutes les orientations), les données 

d'orientation des fibres peuvent être utilisées pour qualifier les valeurs de rigidité comme 

provenant de la propagation des ondes axiales, transversales ou d'un mélange des deux. De 

cette manière, l'interprétation des données ERM peut être effectuée en développant des seuils 

pour un type de rigidité particulier (c'est-à-dire des critères distincts pour la rigidité provenant 

de la propagation des ondes axiales par rapport à la propagation des ondes transversales). La 

deuxième façon dont l'orientation des fibres peut être incorporée dans les données d'image 

ERM est le développement d'algorithmes de reconstruction de rigidité entièrement 

anisotropes. Des travaux antérieurs du professeur Van Houten(8) ont démontré que les 
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orientations des fibres évaluées par le DTI correspondent aux axes d'anisotropie mécanique, 

permettant aux données d'orientation des fibres DTI d'être incorporées directement dans le 

processus de reconstruction ERM pour simplifier et stabiliser l'algorithme d'inversion non 

linéaire. 

 

Ces considérations ont amené la création d’un projet permettant de tester l’hypothèse qu’il 

serait possible d’obtenir des données d’imagerie par tenseur de diffusion dans les muscles 

supra-épineux et infra-épineux des volontaires asymptomatiques. L’objectif principal était de 

déterminer la faisabilité et la répétabilité du DTI en tenant compte des variables de la 

diffusivité moyenne et de l’anisotropie fractionnaire chez les volontaires asymptomatiques. 

Un objectif secondaire a ensuite été ajouté en regard de la faisabilité de l’élastographie chez 

les volontaires asymptomatiques. 

 

Pour permettre la mise au point de la technique d’imagerie, il a été décidé d’utiliser, en 

premier lieu, des spécimens cadavériques embaumés dans différentes solutions de 

conservation. Ce volet n’avait pas été planifié lors de la rédaction du protocole de recherche, 

mais s’est avéré très profitable puisque les séquences de diffusion et d’élastographie 

requéraient plusieurs heures immobiles à l’intérieur de l’IRM pour la mise au point du 

protocole d’imagerie IRM. Il n’aurait alors pas été possible de réaliser ces expérimentations 

sur les sujets asymptomatiques d’emblée.  

 

Le comité d'éthique de la recherche du Centre hospitalier de l’Université de Montréal a 

approuvé cette étude (Appendix I) et tous les participants ont reçu de l’information verbale et 

écrite et ont donné leur consentement écrit (Appendix II). 

 

Ce mémoire présentera les déchirures de la coiffe des rotateurs en commençant par 

l’anatomie des muscles de la coiffe des rotateurs, en particulier les muscles supra-épineux et 

infra-épineux, pour ensuite se concentrer sur la physiopathologie, le pronostic et les 

traitements. Par la suite, des notions de physiques de base de l’IRM seront présentés pour 
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mieux comprendre les notions de physique plus poussées de tractographie et d’élastographie 

qui seront expliquées dans les chapitres subséquents. Les différentes techniques 

d’embaumement seront également abordées de manière succincte pour avoir une vue 

d’ensemble des propriétés de chacune d’entre elles.  



 

  

Chapitre 1. Déchirures de la coiffe des rotateurs 

1.1. Anatomie 

La coiffe des rotateurs est constituée de quatre muscles identifiés ci-dessous (Figure 1 et 2). La 

coiffe des rotateurs est cruciale pour la fonction et la stabilité de la tête de l'humérus à 

l'intérieur de l'articulation gléno-humérale. Ensemble, ces quatre muscles sont responsables 

des différents mouvements de l'épaule qui incluent la supination, la pronation, l'abduction, 

l'adduction, la flexion et l'extension. 
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Figure 1. Illustration 3D de l'épaule gauche montrant les quatre muscles de la coiffe des 

rotateurs. Supraspinatus muscle = muscle supra-épineux, infraspinatus muscle = 

muscle infra-épineux, subscapularis muscle = muscle subscapulaire, teres minor 

muscle = muscle petit rond. 

Complete Anatomy 2021 8.0.1 by 3D4Medical. 
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 Le muscle supra-épineux (Figures 2 et 3) origine des deux tiers médiaux de la fosse sus-

épineuse et de la surface interne du fascia sus-épineux. Ses fibres se déplacent latéralement 

et s'insèrent, via un tendon épais, sur la facette supérieure du tubercule majeur de l'humérus 

et se confondent également en partie avec la capsule de l'articulation gléno-humérale. Ce 

muscle est composé de 2 faisceaux musculaires et de 2 tendons créant une partie antérieure 

et une partie postérieure au muscle.(9) Cette division est basée sur l’attachement latéral des 

fibres musculaires. Les fibres de la partie antérieure s’attachent sur le tendon antérieur et les 

fibres de la partie postérieure s’attachent sur le tendon postérieur. Ces parties sont 

subdivisées en parties superficielle, moyenne et profonde en fonction des sites de fixation des 

fibres.(10, 11) Les faisceaux de fibres de la partie antérieure superficielle s'attachent 

médialement à deux endroits : sur le bord antéro-médial de la fosse sus-épineuse et sur le tiers 

médial du bord supérieur de l'épine scapulaire. Les fibres de la partie médiale convergent pour 

se fixer à la périphérie et à la surface superficielle du tendon antérieur. La partie médiane 

antérieure, située plus profondément, s'étend des deux tiers médiaux de la fosse sus-épineuse 

pour se fixer à la face profonde de la moitié médiale du tendon antérieur. Les faisceaux de 

fibres de la partie médiane rejoignent le tendon antérieur de façon bipennée. Les fibres de la 

partie antérieure profonde sont disposées parallèlement et s'étendent entre le tiers latéral de 

la fosse sus-épineuse et la surface profonde de la moitié latérale du tendon antérieur. En 

résumé, la partie antérieure du muscle est fusiforme, environ 5 fois plus volumineuse que la 

partie postérieure et comporte un tendon en son centre. Cette partie occupe les trois quarts 

antérieurs de la fosse supra-épineuse. Elle se termine avec un tendon rond qui s’insère sur la 

partie antérieure de la facette supérieure de la grande tubérosité.(9, 10) La force contractile est 

majoritairement fournit par la partie antérieure.  

 

En ce qui concerne la partie postérieure du muscle, celle-ci est plus petite et unipenné, c’est-

à-dire que les fibres sont orientées obliquement avec un tendon sur un seul côté. Cette division 

occupe la partie postéro-latérale de la fosse du supra-épineux et s’étend le long de l’épine de 

la scapula. Les fibres musculaires sont orientées de manière parallèle et s’attachent au niveau 

de la partie médiale du tendon postérieur. Le tendon postérieur est court et plat. Il se fusionne 
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avec la couche fibreuse de la capsule de l'articulation gléno-humérale et se termine en 

s'insérant sur la partie postérieure de la facette supérieure de la grande tubérosité de 

l'humérus.(10) 

 

Le muscle supra-épineux est principalement innervé par le nerf suprascapulaire (C5-C6) du 

plexus brachial. Ses vascularisations artérielles proviennent de l'artère suprascapulaire et de 

l'artère scapulaire dorsale, deux artères issues du tronc thyro-cervical de l'artère sous-clavière. 

Le muscle supra-épineux de concert avec le muscle deltoïde créent une abduction du bras au 

niveau de l'articulation gléno-humérale en tirant la tête de l'humérus via le tubercule majeur 

médialement vers la cavité glénoïde. Après environ 15°, le muscle deltoïde devient l'acteur 

principal de l'abduction de l'épaule. Ce muscle aide également à empêcher l'humérus de glisser 

vers le bas de l'articulation gléno-humérale. 

 

Figure 2. Illustration 3D postérieure de l'épaule gauche qui montre la position du sus-

épineux contre l'omoplate. Supraspinatus muscle = muscle supra-épineux. 

Complete Anatomy 2019 4.1.8 by 

 3D4Medical. 
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Figure 3. IRM de l’épaule montrant les faisceaux antérieur (orange) et postérieur (vert) du 

supra-épineux en axial (A, B) et sagittal (C). 

 



 

 27 

Le muscle infra-épineux (Figures 4 et 5) origine des deux tiers médiaux de la fosse scapulaire 

infra-épineuse. Ses fibres se déplacent supérolatéralement et s'insèrent, via un unique tendon 

plat, sur la facette postérieure moyenne de la grande tubérosité de l'humérus et se confondent 

également en partie avec la capsule de l'articulation gléno-humérale. De façon plus détaillée, 

le muscle comporte trois parties principales appelées supérieure, moyenne et inférieure.(12) 

Chaque partie se retrouve enveloppée dans un fascia distinct et située profondément dans le 

fascia scapulaire postérieur. La partie supérieure origine de la surface inférieure de l'épine 

scapulaire et de la surface profonde du fascia infra-épineux. Les fibres se dirigent obliquement 

vers le bas et vers l'extérieur par rapport à la direction du tendon central pour s'attacher 

distalement à la face postérieure de la grande tubérosité.(12, 13) En ce qui concerne la partie 

inférieure, celle-ci origine du tiers inférieur du bord médial de l'omoplate et de la fosse infra-

épineuse. Les fibres se dirigent de manière supérolatérale parallèlement au bord latéral de 

l'omoplate. Finalement, la partie médiane origine du bord médial de l'omoplate et de la face 

postérieure de la fosse infra-épineuse. Les fibres se dirigent obliquement vers le haut et vers 

l'extérieur par rapport à la direction du tendon central en direction de la cavité glénoïde, aussi 

appelé glène. La partie médiane se fusionne distalement avec les tendons des parties 

supérieure et inférieure et s’attache sur la face postérieure de la grande tubérosité de 

l'humérus.(12, 13) 

 

Le muscle infra-épineux est principalement innervé par le nerf supra-scapulaire (C5-C6). Ses 

vascularisations artérielles proviennent de l'artère supra-scapulaire, provenant du tronc thyro-

cervical de l'artère sous-clavière, et également de l'artère scapulaire circonflexe provenant de 

l'artère sous-clavière. L'infra-épineux est impliqué dans de multiples actions. Il fait pivoter 

latéralement le bras au niveau de l'articulation gléno-humérale. Il crée une abduction 

transversale du bras au niveau de l'articulation gléno-humérale. 
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Figure 4. Illustration 3D postérieure de l'épaule gauche qui montre la position de l'infra-

épineux contre l'omoplate. Infraspinatus muscle = muscle infra-épineux. 

  

Complete Anatomy 2019 4.1.8 by 

 3D4Medical. 
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Figure 5. IRM de l’épaule illustrant les faisceaux supérieur (orange), moyen (bleu) et 

inférieur (vert) de l’infra-épineux en coronal (A) et sagittal (B). 
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1.2. Épidémiologie 

Le terme « arthropathie de la coiffe des rotateurs » a été inventé pour la première fois par 

Charles Neer et ses collaborateurs en 1977. Ce dernier a ensuite fourni la première description 

exhaustive d'une arthropathie de la coiffe des rotateurs en 1983.(14) Cette description fait 

référence au stade terminal de la pathologie de la coiffe des rotateurs qui est une arthrose 

gléno-humérale résultant d'une instabilité de la tête humérale. Le dysfonctionnement de la 

coiffe des rotateurs est plutôt un continuum de pathologies partant d'une tendinose et d'une 

bursite jusqu'à une déchirure partielle et complète d'un ou plusieurs tendons décrite en trois 

étapes par Neer. Les blessures plus petites à un stade précoce de la pathologie peuvent 

généralement être résolues par des traitements conservateurs, mais les déchirures tardives et 

étendues sont plus problématiques. 

 

Avant 2006, l'épidémiologie des ruptures symptomatiques et asymptomatiques de la coiffe 

des rotateurs était mal caractérisée en ce qui concerne l'absence ou la présence de douleur et 

l'âge. Yamaguchi et al. ont montré qu'environ un tiers des patients qui présentaient une 

déchirure de transfixiante du côté douloureux avaient également une déchirure transfixiante 

du côté controlatéral qui n'était pas douloureuse.(2) En revanche, si le patient avait une coiffe 

des rotateurs normale ou une déchirure partielle du côté douloureux, le côté controlatéral 

asymptomatique n'avait presque jamais de déchirure de pleine épaisseur. De plus, en 

moyenne, la déchirure de la coiffe des rotateurs était 30 % plus importante du côté douloureux 

que du côté non douloureux. Dans son étude, l'âge moyen des patients sans déchirure de la 

CR était de 48,7 ans, la déchirure unilatérale était de 58,7 ans et la déchirure bilatérale était 

de 67,8 ans. 

 

Quelques facteurs de risque ont été associés aux déchirures de la coiffe des rotateurs. Dans 

une étude cadavérique comparant des patients fumeurs et non-fumeurs, une corrélation a été 

trouvée chez les patients fumeurs qui pourrait être associée à une déchirure de la coiffe des 

rotateurs, mais l'étude ne disposait pas de données statistiquement significatives.(15) L'obésité 
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est également un autre facteur de risque proposé.(16) Différents types de sports et de travaux 

qui nécessitent une activité au-dessus de la tête entraînent une fréquence élevée de 

déchirures de la coiffe des rotateurs. Ces patients peuvent être plus jeunes et les dommages 

sont associés à une pathologie labrale. 

 

Les déchirures de la coiffe des rotateurs peuvent également être causées par un traumatisme. 

Dans une étude de Serensen AK et al., environ 58 % des patients du service des urgences avec 

un traumatisme aigu de l'épaule, des radiographies normales et qui ne pouvaient pas faire une 

abduction au-dessus de 90° présentaient des déchirures traumatiques aiguës de la coiffe des 

rotateurs. Cependant, cette étude ne donne pas une incidence réelle de déchirure de la coiffe 

des rotateurs dans les traumatismes aigus de l'épaule.(17) 

1.3. Signes et symptômes cliniques 

Classiquement, le symptôme le plus fréquent associé à la rupture de la coiffe des rotateurs est 

la douleur(1) et peut également s'accompagner d'une faiblesse du membre supérieur. Par 

contre, la douleur associée à la déchirure de la coiffe des rotateurs n'est pas toujours présente. 

Elle peut être non spécifique et due à une bursite sous-acromiale et non à la déchirure elle-

même.(18, 19) Les déchirures de la coiffe des rotateurs peuvent également être 

asymptomatiques.(20) 

 

La faiblesse associée aux déchirures de la coiffe des rotateurs a été signalée comme symptôme 

présent en particulier dans les déchirures étendues et peut être apparente chez les personnes 

asymptomatiques. Toutefois, il est difficile de diagnostiquer une déchirure de la coiffe des 

rotateurs sur la base de la faiblesse. Cette faiblesse peut être causée par d'autres maladies 

sans rapport avec une déchirure.(21-23) 

 

Actuellement, l'examen physique est recommandé pour déterminer la présence d'une 

déchirure de la coiffe des rotateurs avec une combinaison de trois tests. Le test de l’arc 

douloureux correspond à une abduction du bras dans le plan scapulaire. Le patient mentionne 
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lorsqu'il a des douleurs autour de l'articulation gléno-humérale. Après environ 120°, la douleur 

devrait diminuer. Le test est positif s'il y a une douleur entre 60-120° d'abduction et identifie 

un syndrome de conflit sous-acromial. Le test du bras tombant est utilisé pour évaluer les 

déchirures de la coiffe des rotateurs pour le supra-épineux. L'instructeur fait une abduction du 

bras du patient à 90° tout en soutenant le bras.(24) L'instructeur retire le support et demande 

au patient de ramener le bras sur le côté. Le test est positif en cas de douleur ou de faiblesse 

lors de l'abaissement du bras ou de chute soudaine du bras. Le dernier test correspond à une 

faiblesse en faisant une rotation externe de l'épaule avec le coude à 90° près du corps. 

 

Cette façon d'utiliser ces trois tests pour évaluer la présence d'une rupture de la coiffe des 

rotateurs est basée sur les résultats d'une étude observationnelle prospective de 552 

patients.(25) Cependant, seulement huit études répondaient aux critères de qualité et aucun 

des tests cliniques individuels inclus parmi ces études n'était systématiquement diagnostic.(26) 

Ce point met en évidence le fait qu'il est difficile de recommander des tests cliniques basée sur 

des preuves pour les déchirures de la coiffe des rotateurs. 

1.4. Physiopathologie 

La physiopathologie exacte des déchirures de la coiffe des rotateurs reste incertaine, mais des 

théories existent qui tentent d'expliquer le mécanisme derrière ces blessures. Les déchirures 

de la coiffe des rotateurs peuvent survenir à la suite d'un incident traumatique important ou 

d'une évolution dégénérative. Cette dernière est beaucoup plus fréquente et son étiologie est 

multifactorielle. Cette approche multifactorielle consiste à classer les caractéristiques en 

facteurs intrinsèques, directement liés au tendon, et en facteurs extrinsèques, liés aux 

structures environnantes. Les facteurs extrinsèques correspondent aux forces de compression 

créées par les structures environnantes pour créer une lésion de la coiffe des rotateurs comme 

lorsque la partie antérieure de la coiffe des rotateurs vient buter contre l'arc coraco-acromial 

lors d'une élévation vers l'avant du bras ou de la morphologie de l'acromion. Cela conduit à un 

conflit, une tendinose et une déchirure. Les facteurs intrinsèques se concentrent sur les 

blessures dans le tendon dues à la dégénérescence ou d'autres insultes. Le modèle de 
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microtraumatismes dégénératifs est le modèle le plus accepté pour cette théorie décrivant les 

changements internes dégénératifs se produisant avec l'âge.  

1.4.1. Facteurs extrinsèques et intrinsèques 

Les facteurs extrinsèques marquent la façon avec laquelle les forces de compression créées 

par les structures environnantes créent des lésions de la coiffe des rotateurs. Ceux-ci sont 

expliqués dans la théorie des facteurs extrinsèques mise au point par le travail de Neer. Ce 

dernier expliquait que la partie antérieure de la coiffe des rotateurs bute contre l'arc coraco-

acromial lors d'une élévation vers l'avant du bras.(27) Cela conduit à un conflit sous-acromial, 

une tendinite et une déchirure. D'autres travaux de Bigliani et al. ont classé la morphologie 

acromiale en trois catégories : type I avec surface inférieure plate, type II avec acromion 

incurvé et type III avec acromion crochu.(28) Avec une anatomie différente, l'acromion pourrait 

heurter la coiffe antérieure et provoquer une déchirure de la coiffe des rotateurs. Le 

traitement conservateur s’est avéré peu efficace avec les types II et III lors d’un conflit sous-

acromial.(28) Diverses autres structures peuvent empiéter sur la coiffe des rotateurs, 

notamment des ostéophytes acromiaux, les ligaments coraco-acromiaux, le processus 

coracoïde et l'articulation acromio-claviculaire avec des modifications arthrosiques et une 

instabilité gléno-humérale. Cependant, les facteurs extrinsèques n'expliquent pas les 

déchirures impliquant l'infra-épineux contrairement au supra-épineux. 

 

Les facteurs intrinsèques se concentrent sur les blessures dans le tendon dues à la surcharge 

ou à la dégénérescence due à d’autres agressions. Cette théorie, proposée par Codman, 

regroupe de nombreux mécanismes qui pourraient se produire pour créer des déchirures de 

la coiffe des rotateurs. (29) Le modèle de microtraumatisme dégénératif est en fait le modèle le 

plus accepté pour cette théorie. Avec l'âge, des modifications internes dégénératives se 

produisent dans le tendon, telles que la désorganisation du collagène, l'amincissement, 

l'infiltration graisseuse et la prolifération vasculaire.(30) Le type de collagène inclus dans les 

jonctions fibro-cartilagineuses du tendon passe d'un type II, responsable de la charge de 

compression, à un type III réduisant la capacité du tendon à résister aux différentes charges de 
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compression. Ces phénomènes sont aggravés par des microtraumatismes répétitifs qui 

conduisent à une déchirure partielle et éventuellement à une déchirure totale.(30) 

 

Un deuxième modèle suggéré pour la théorie intrinsèque est le modèle de stress oxydatif dans 

l'environnement local.(31) Au cours du processus répétitif de microtraumatisme et de guérison, 

de nombreuses molécules oxydatives et autres médiateurs inflammatoires sont produits. 

Ceux-ci comprennent les espèces réactives de l'oxygène, les métalloprotéases, la 

cyclooxygénase-2 et la prostaglandine E2. Le stress oxydatif provoque l'apoptose des 

ténocytes qui endommagent le tendon tandis que les médiateurs inflammatoires pourraient 

altérer la structure du collagène.(32) 

 

Un troisième modèle appelé vascularisation de la coiffe a été proposé.(33) Dans ce modèle, une 

zone à l'intérieur du tendon pourrait être le site d’une ischémie critique ou représenter une 

zone hypovasculaire, mais l'existence de ce type de zone est contestée.(34) Avec l'âge, la 

vascularisation des tendons tend à diminuer progressivement. La zone médiale est plus 

touchée et pourrait expliquer la théorie de Codman selon laquelle la lésion commencerait du 

côté médial de la coiffe des rotateurs dû à une diminution de la vascularisation.(29) 

1.4.2. Infiltration graisseuse, atrophie et fibrose 

 

La pathologie de la coiffe des rotateurs n'est pas seulement une pathologie tendineuse, mais 

aussi une pathologie musculaire. En plus du changement dans le tendon, des modifications se 

produisent également dans le muscle lui-même. Les principales composantes sont l'infiltration 

graisseuse, la prolifération du tissu conjonctif interstitiel qui provoque une fibrose et une 

atrophie des muscles. Ces changements provoquent une modification des propriétés 

mécaniques telle la rigidité du muscle.  

 

L'infiltration graisseuse est définie comme un dépôt de graisse dans les muscles. Lorsqu'une 

déchirure tendineuse se produit, des changements s'enclenchent qui conduisent à une 
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infiltration graisseuse progressive et irréversible dans le muscle. Goutallier et al.(35) ont été les 

premiers à décrire cette infiltration en 1989. Sa classification en cinq stades en fonction du 

rapport macroscopique graisse/muscle sur des vues axiales en tomodensitométrie est 

traditionnellement utilisée pour évaluer visuellement la teneur en graisse. (Tableau 1) 

Quelques théories sont proposées pour expliquer la physiopathologie de l'infiltration 

graisseuse au cours du processus de cicatrisation suivant les déchirures.  

 
Tableau 1. Classification de l’infiltration graisseuse musculaire. IF = Infiltration graisseuse 

Grade de IF 0 1 2 3 4 

Description Muscle 

normal sans 

aucune 

infiltration 

graisseuse 

Muscle 

contenant 

des stries 

graisseuses 

Infiltration 

graisseuse 

importante, 

mais plus de 

muscle que 

de graisse 

Quantités 

égales de 

graisse et de 

muscle 

Plus de 

graisse que 

de muscle 

Classification utilisée pour les muscles de la coiffe des rotateurs développée par Goutallier et al. en 1994. 

Le détachement distal avec rétraction musculaire avec la perte de la tension musculaire peut 

altérer la physiologie du tendon et augmenter la susceptibilité aux changements qui induisent 

une infiltration graisseuse dans les muscles. Plusieurs chercheurs ont développé des modèles 

animaux pour mieux comprendre le cours naturel des changements se produisant dans les 

muscles à la suite d’une déchirure de la coiffe des rotateurs qui recréent avec succès les 

changements observés chez l’humain. Dans une étude de 2007, Gerber et al. ont démontré 

dans un modèle de mouton que le degré de déchirure et de rétraction tendineuse était lié à 

une augmentation significative de l’infiltration graisseuse et une diminution du diamètre 

transversale du muscle.(36) Par la suite, une étude de Kim et al. utilisant l’échographie et une 

étude de Lee et al. utilisant l’IRM ont démontré chez l’humain que la rétraction tendineuse 

suivant une déchirure était fortement corrélé au développement de l'infiltration graisseuse.(37, 
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38) Une relation a également été trouvée entre le temps écoulé après la rupture et 

l'augmentation de l'infiltration graisseuse, mais il était difficile de déterminer à quel moment 

précis la déchirure s’est produite.(39) Une étude récente de Bureau et al. a démontré que la 

longueur de la rupture du tendon supra-épineux était corrélée à l’atrophie musculaire et la 

rétraction tendineuse était plutôt corrélée à l’infiltration graisseuse alors que l’étendu de la 

déchirure de l’infra-épineux était corrélée à l’infiltration graisseuse.(40) 

 

Les lésions neurologiques consécutives à une déchirure sont un autre élément pouvant 

contribuer à l'infiltration graisseuse. Cette infiltration pourrait être un sous-produit de la 

dénervation du muscle affecté. Une diminution de la propagation des potentiels d'action à la 

jonction neuromusculaire peut réduire la contraction musculaire et entraîner des 

changements architecturaux et une infiltration graisseuse.(41) 

 

La source des adipocytes qui provoquent l'infiltration graisseuse n'est pas claire. Elle pourrait 

provenir d'une prolifération d'adipocytes préexistants au sein du muscle, d'une différenciation 

de cellules pluripotentes résiduelles en adipocytes matures ou d'un recrutement à partir de 

sources extramusculaires. Il pourrait inclure différentes voies de signalisation comme la voie 

Wnt qui inhibe la différenciation des myoblastes en adipocytes et est activée lors de 

l'étirement mécanique des muscles.(42, 43) 

 

En ce qui concerne l'atrophie musculaire, cette dernière est définie comme un rétrécissement 

progressif du tissu musculaire à la suite d'une inactivité ou d'une maladie. Elle peut survenir 

pour différentes raisons comme le vieillissement normal, l’hypo-utilisation ou le diabète, bien 

que la cause la plus courante est une déchirure chronique de la coiffe des rotateurs. Dans le 

modèle de mouton, la perte de tissu musculaire était principalement due au raccourcissement 

des fibres musculaires à la suite de la rétraction musculaire, tandis que la prolifération du tissu 

adipeux et du tissu conjonctif servait à combler le vide créé mécaniquement entre les fibres 

musculaires.(44) Cette prolifération du tissu conjonctifs est un phénomène appelé fibrose 
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musculaire. Ceci est un autre changement se produisant dans le muscle à la suite d’une 

déchirure de la coiffe des rotateurs.  

 

Tous ces changements se produisant à la suite à une déchirure amènent également des 

modifications importantes au niveau des propriétés mécaniques du muscle telles que la 

rigidité et l’élasticité musculaire. Sur des modèles canins, Safran et al ont démontré qu’à la 

suite d’une déchirure au niveau du muscle infra-épineux, il y avait une augmentation 

importante de la rigidité du muscle suite à l’infiltration graisseuse, à l’atrophie et à la fibrose 

musculaire.(45) Parmi les multiples facteurs conduisant à une nouvelle déchirure, la rigidité des 

muscles de la coiffe des rotateurs fait récemment l'objet d'une attention plus particulière. (46, 

47)  En effet, lorsqu’un muscle de la coiffe des rotateurs devient plus rigide, ce dernier nécessite 

des forces de traction plus importantes pour être réparé et, par conséquent, le stress plus 

important exercé sur le site chirurgical pourrait provoquer une nouvelle déchirure.(46, 47)  

 

En résumé, les déchirures chroniques de la coiffe des rotateurs sont associées à des altérations 

structurelles et architecturales de l'unité musculo-tendineuse, qui comprennent une 

rétraction tendineuse, une infiltration graisseuse et une prolifération du tissu conjonctif 

interstitiel entrainant une fibrose et une atrophie musculaire. Ces changements structurels 

viennent par la suite modifier les propriétés mécaniques des muscles se manifestant par une 

augmentation de la rigidité musculaire et pourrait être une des causes de l’échec à la suite 

d’une réparation chirurgicale. 

1.5. Diagnostic différentiel 

De nombreuses autres entités provoquant des douleurs à l'épaule doivent être différenciées 

d'une déchirure de la coiffe des rotateurs. Celles-ci peuvent être classées comme des douleurs 

intrinsèques à l'épaule comme les blessures de surutilisation, l'entorse acromio-claviculaire, 

l'instabilité de l'épaule, la tendinopathie de la coiffe des rotateurs, le syndrome d’accrochage 

acromio-claviculaire, la bursite sous-acromiale ou la synovite inflammatoire, la capsulite 

rétractile, la tendinite bicipitale ou l'arthrose. Certaines affections non liées à l'épaule peuvent 
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provoquer un type de douleur appelée douleur référée comme la compression de la racine 

nerveuse cervicale, l'irritation diaphragmatique, l'ischémie myocardique, la pneumonie du 

lobe supérieur ou la tumeur pulmonaire apicale. 

1.6. Imagerie 

Les patients débutent généralement l'investigation par une radiographie standard, mais celle-

ci peut être normale. Néanmoins, les vues antéro-postérieures, latérales peuvent fournir des 

informations précieuses pour évaluer les grandes déchirures chroniques de la coiffe des 

rotateurs en montrant si la tête humérale migre par rapport à la glène et à l'acromion. Une 

migration symptomatique de l'épaule et de l'humérus sur les radiographies implique 

probablement à la fois le supra-épineux et l'infra-épineux.(48) 

 

L'échographie (US) est également un autre outil principalement utilisé pour l'évaluation 

dynamique des lésions tendineuses et musculaires superficielles et des bursites de l'épaule. Il 

est considéré comme l'étalon d’or par de nombreux cliniciens pour l'évaluation initiale des 

troubles tendineux comme la déchirure de la coiffe des rotateurs.(49) Des études ont montré 

que l’échographie a une grande sensibilité dans le diagnostic de la maladie de la coiffe des 

rotateurs, en particulier les déchirures complètes des tendons(50-53), mais il peut être difficile 

de visualiser l'ensemble de la coiffe des rotateurs, ce qui réduit la sensibilité pour la déchirure 

partielle de la coiffe des rotateurs. 

 

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) est l'image de choix pour diagnostiquer avec 

précision les déchirures de la coiffe des rotateurs transfixiantes, c’est-à-dire des lésions qui 

atteignent la totalité de l’épaisseur, des déchirures partielles où une épaisseur plus ou moins 

importante persiste. Cependant, il est beaucoup moins sensible pour détecter les déchirures 

partielles.(54, 55) L'IRM peut également fournir des informations sur le degré de déchirure, la 

rétraction des tendons et l'atrophie musculaire, ce qui est essentiel dans la planification 

préopératoire de la réparation de la coiffe des rotateurs, mais comme indiqué précédemment, 

elle ne peut pas fournir d'informations sur l'élasticité et la fibrose des muscles touchés. 
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1.7. Facteurs pronostiques et traitement 

Plusieurs facteurs tels que la durée des symptômes, la dominance de l'épaule, le type de 

déchirure et les facteurs liés au patient tels que l'âge, les comorbidités et le niveau d'activité 

déterminent le type de traitement des déchirures de la coiffe des rotateurs. 

 

Dans son étude de 2007, Gladstone a trouvé de nombreux facteurs pronostiques affectant le 

résultat de la réparation chirurgicale après une déchirure de la coiffe des rotateurs.(56)  Ils ont 

analysé l'atrophie musculaire préopératoire et l'infiltration graisseuse et ont constaté que 

l'atrophie du supra-épineux et de l'infra-épineux et l'infiltration graisseuse du supra-épineux 

étaient corrélée à une intégrité de la coiffe en postopératoire. Les patients avec une atrophie 

plus élevée et plus d'infiltration graisseuse étaient plus susceptibles d'avoir un échec post-

opératoire avec récidive de leur déchirure. Alors que l'infiltration graisseuse de l'infra-épineux 

était également augmentée dans le groupe des redéchirures, elle ne faisait qu’approcher la 

signification clinique. Ils ont également confirmé ce que de nombreuses autres études ont 

trouvé avant eux concernant une corrélation entre des taux de déchirure plus élevés en post-

opératoire et une plus grande taille de déchirure préopératoire. En outre, ils ont fait valoir que 

puisque l'atrophie musculaire avait un impact négatif sur le résultat fonctionnel et le taux de 

déchirure, la progression de l'infiltration graisseuse et de l'atrophie musculaire aurait un 

impact sur le bien-être du patient. Cette étude montrait une augmentation de ces facteurs 

chez les patients avec une récidive de déchirure de la coiffe des rotateurs alors qu'une 

réparation réussie voyait une progression minime ou nulle de l'atrophie et de l'infiltration 

graisseuse. Ces résultats étaient contraires à certaines études qui ont constaté qu'une 

réparation réussie du supra-épineux peut inverser et améliorer l'infiltration graisseuse (57), 

mais cohérents avec d'autres études de Gerber et al.(58) Ces résultats conduisent à 

recommander que la réparation de la coiffe des rotateurs ait lieu avant que des dommages 

irréversibles ne soient causés au muscle et avec la réparation la plus solide possible, car une 

déchirure entraîne une plus grande progression de la dégénérescence musculaire. 
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Dans une revue systématique, Oh et al. ont constaté que l'âge chronologique plus avancé ne 

devrait pas être considéré comme une contre-indication à la réparation chirurgicale puisque 

ces patients ont démontré une amélioration du soulagement de la douleur et de la fonction 

postopératoires. De plus, un traitement chirurgical précoce pourrait être nécessaire en cas de 

faiblesse et d'incapacité fonctionnelle importante, mais il peut être difficile de déterminer 

l'acuité d'une déchirure. (59) 

 

Comme mentionnée précédemment, les changements au niveau des propriétés mécaniques 

du muscle telle l’élasticité deviennent de plus en plus reconnus comme facteur ayant un 

impact significatif sur les résultats post-opératoire.(46, 47) Une étude récente de Itoigawa et al. 

utilisant l’élastographie par ultrason ont démontré que la rigidité du muscle supra-épineux 

était plus élevée dans le groupe avec une récidive de déchirure après 1 mois que dans le groupe 

sans récidive.(60) Par contre, il s’agissait d’une étude préliminaire avec un nombre limité de 

patients et la répétabilité des résultats n’a pas été investiguée. En ce qui concerne 

l’élastographie par IRM, deux études récentes de Ito et al. ont démontré qu’il est possible 

d’évaluer l’élasticité par ERM des muscles du supra-épineux et du trapèze.(61, 62) Par contre, il 

s’agissait d’études avec un faible nombre de participants et sur des volontaires sains sans 

déchirure de la coiffe des rotateurs. L’état des connaissances sur l’évaluation de l’élasticité des 

muscles par ERM après une déchirure de la coiffe des rotateurs demeure peu étendu. De plus, 

l’étude de l’élasticité du muscle infra-épieux n’a pas fait l’objet d’autant d’attention 

contrairement au muscle supra-épineux. 

 

En résumé, la prévalence des déchirures de la coiffe des rotateurs augmente avec l’âge. Les 

muscles les plus souvent atteints sont le supra-épineux et l’infra-épineux. Bien que des études 

ont découvert des corrélations entre la longueur de la déchirure et la rétraction tendineuse du 

supra-épineux et de l’infra-épineux par rapport à l’atrophie musculaire et à l’infiltration 

graisseuse, la pathophysiologie demeure encore incertaine. Ces altérations de l'unité musculo-

tendineuse comprennent une rétraction tendineuse, une infiltration graisseuse et une 

prolifération du tissu conjonctif interstitiel et amène une fibrose et une atrophie musculaire. 
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Ces changements structurels viennent par la suite modifier les propriétés mécaniques des 

muscles amenant une augmentation de la rigidité musculaire et pourrait être une des causes 

de l’échec à la suite d’une réparation chirurgicale.  

 

Le prochain chapitre introduira des concepts de base en imagerie par résonance magnétique 

pour permettre une meilleure compréhension des techniques plus avancées de tractographie 

et d’élastographie. 

 



 

  

Chapitre 2. Principes de base de l’imagerie par résonance 

magnétique 

2.1. Du moment magnétique à l’image 

L'imagerie par résonance magnétique repose principalement sur le spin des noyaux 

d'hydrogène. Les noyaux d'hydrogène sont constitués d'un seul proton porteur d'une charge 

électrique positive. La rotation de l'électron autour du proton crée un courant qui à son tour 

génère un petit champ magnétique pour chaque proton, appelé moment magnétique. Ils ont 

une orientation aléatoire due à l'énergie thermique. L'intensité du champ magnétique ou la 

densité du flux magnétique, B0, peut être considérée comme le nombre de lignes de force 

magnétique par unité de surface. B0 est représenté par l'unité SI de Tesla (T). L'unité Gauss est 

une unité ancienne, où 1 T = 10 000 G. En enroulant plusieurs fois dans une bobine un fil 

porteur de courant, la superposition de ces champs magnétiques augmente le champ 

magnétique global à l'intérieur de la bobine. Ce champ magnétique diminue rapidement en 

intensité à l'extérieur de la bobine. 

 

En présence de B0, les moments magnétiques des noyaux se polarisent et sont soit alignés dans 

des directions parallèles et antiparallèles avec B0. Le vecteur de magnétisation nette, qui est la 

somme de tous les moments magnétiques, peut être tourné en appliquant un champ de 

radiofréquence, B1, qui correspond précisément à la fréquence de précession des protons 

(connue sous le nom de fréquence de Larmor des protons), un phénomène appelé résonance. 

Les protons de basse énergie dans la direction parallèle sont promus à une énergie plus élevée 

dans la direction antiparallèle. Lorsque l'impulsion RF s'arrête, le vecteur de magnétisation 

nette revient à son état d'équilibre en retournant dans la direction parallèle tout en libérant 

de l'énergie RF. Cette précession se produit à une fréquence angulaire proportionnelle à 

l'intensité du champ magnétique B0. Ceci s'explique par l'équation de Larmor qui montre le 

lien entre le champ magnétique B0 et la fréquence angulaire de précession ω0 : 
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 ω0 = γ B0 (2.1) 

avec γ le rapport gyromagnétique des protons porteurs de spins nucléaires (γ = 42,57 MHz/T). 

La composante transversale de précession de la magnétisation induit un courant dans une 

bobine voisine qui peut ensuite être utilisé pour former une image. 

 

T1 et T2 sont des propriétés inhérentes aux tissus et sont fixées pour un tissu spécifique à une 

intensité de champ magnétique donnée. Le paramètre T2*, cependant, dépend également 

d'inhomogénéités dans le champ magnétique principal, mais est encore une fois fixé pour un 

tissu spécifique dans un environnement magnétique externe donné. 

2.2. Relaxation T1 

Le terme relaxation signifie que les spins se relâchent dans leur état d'énergie le plus bas ou 

état d'équilibre. La relaxation T1 est le processus par lequel la magnétisation nette (M) revient 

à sa valeur maximale initiale parallèlement à B0. Les synonymes de relaxation T1 incluent la 

relaxation longitudinale, la relaxation thermique et la relaxation spin-réseau. Après une 

impulsion RF ou une impulsion d'excitation B1, l'aimantation est basculée de 90° dans le plan 

x-y (Mxy). L'impulsion RF est ensuite désactivée et la magnétisation longitudinale commence à 

se rétablir et Mz repousse. Cela se produit de façon exponentielle lorsque  

 Mz (t) = M0 (1 – e-t/T1) (2.2) 

où Mz (t) est la magnétisation longitudinale au temps t. T1 peut être considéré comme le temps 

nécessaire pour que la composante z de M atteigne 63 % de sa valeur maximale (M0) après 

une impulsion de 90°. Au fur et à mesure que la composante longitudinale de M repousse vers 

M0, l'énergie du système de spin diminue à mesure que plus de spins s'orientent parallèlement 

à B0, une orientation d'énergie plus faible. Cette perte d'énergie représente le transfert de 

chaleur (relaxation thermique). Cette énergie est transférée aux noyaux, atomes et molécules 

voisins par le biais de collisions, de rotations ou d'interactions électromagnétiques. Un principe 

général de la thermodynamique est que chaque système recherche son niveau d'énergie le 
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plus bas. Par conséquent, une fois l'impulsion RF désactivée, les deux événements suivants se 

produisent : 

1. Les spins reviendront à l'état d'énergie le plus bas. 

2. Les spins seront déphasés les uns par rapport aux autres. 

 

Figure 6. Récupération de l'aimantation longitudinale avec le taux de croissance de T1. 

2.3. Relaxation T2 

Le temps de relation T2 est une constante qui caractérise la vitesse à laquelle la composante 

Mxy décroît. Après l'impulsion RF, à mesure que le vecteur de magnétisation longitudinale Mz 

se rétablit, le vecteur transversal Mxy décroît à une vitesse caractérisée par T2. 

 Mxy (t) = M0 e-t/T2 (2.3) 

T2 peut être considéré comme le temps nécessaire pour que la composante xy de M atteigne 

37% de sa valeur maximale (M0) après une impulsion de 90°. La récupération de la 

magnétisation le long de l'axe z et la décroissance de l'aimantation dans le plan x-y sont deux 

processus indépendants se produisant à deux vitesses différentes. Dans un processus 

exponentiel simple, la vitesse à laquelle ce processus décroît dans le plan x-y serait la même 

que celle à laquelle il croît le long de l'axe z. Dans le système d'imagerie par résonance 

magnétique, ce n'est pas le cas. La décroissance de T2 se produit 5 à 10 fois plus rapidement 

que la récupération de T1.  

M0 M0 

Mz(t) 
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Figure 7. Magnétisation transversale avec le taux de décroissance de T2 et RF désactivé. 

 

Pour obtenir l'information spatiale, l'impulsion RF et l’écoute du processus doivent être 

répétées plusieurs fois. C'est à ce moment que le temps de répétition et le temps d'écho 

entrent en jeu. Ces paramètres sont intimement liés aux paramètres tissulaires T1 et T2. 

Cependant, contrairement à T1 et T2 qui sont des propriétés inhérentes au tissu et sont donc 

fixes, TR et TE peuvent être contrôlés et ajustés par l'opérateur. 

2.4. Temps de répétition 

Lorsqu'un patient est placé dans un aimant, il devient temporairement magnétisé, car ses 

protons s'alignent avec le champ magnétique principal B0. Une impulsion RF est alors transmise 

à la fréquence de Larmor et récupère immédiatement une décroissance libre de l’induction 

(FID). Tout ce processus donne un signal de l'ensemble du patient. Il ne donne aucune 

information sur l'emplacement du signal. Le FID est reçu de l'ensemble de tous les différents 

protons du corps du patient sans discrimination spatiale. Les gradients sont utilisés pour 

obtenir ces informations. Le but des bobines de gradient est de coder spatialement le signal. 

Pour coder spatialement le signal, l'impulsion RF est appliquée plusieurs fois tout en faisant 

varier les gradients pour obtenir des FID multiples. Il est nécessaire de rassembler toutes les 

informations de plusieurs FID pour créer une image. 

M0 

Mxy(t) 
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Après l'application d'une impulsion RF de 90°, une autre est appliquée. Le temps de répétition 

(TR) est la période entre les impulsions d'excitation B1 ou RF. Pendant l'intervalle TR, la 

décroissance de T2 et la récupération de T1 se produisent dans les tissus. Les valeurs TR 

peuvent être très courtes (millisecondes) à extrêmement longues (10 000 ms).  

 

Ce qui suit montre la série d'événements qui se produit sur la courbe de récupération T1 lors 

d'impulsions RF successives à 90°. 

1. Immédiatement avant le temps t = 0, le vecteur de magnétisation pointe le long de l'axe z 

(M0). 

2. Immédiatement après l'impulsion RF, ou t = 0, le vecteur de magnétisation Mxy se retrouve 

dans le plan xy, sans composante dans l'axe z. Mxy a une magnitude de M0 à t = 0+.  

3. Lorsque le temps t = TR est atteint, l'axe z récupère un peu de magnétisation et le plan xy 

en perd. Si une autre impulsion RF est appliquée, le vecteur de magnétisation Mz retourne 

dans le plan xy. Le vecteur de magnétisation Mz au temps TR est alors donné par : 

 Mz (TR) = M0 (1-e-TR/T1) (2.4) 

4. Comme le montre la courbe de récupération T1 (Figure 4), le vecteur de magnétisation Mz 

au temps TR est inférieur au vecteur de magnétisation d'origine M0, car la deuxième 

impulsion RF à 90° a été appliquée avant la récupération complète du vecteur de 

magnétisation Mz.  

5. Une fois que le vecteur de magnétisation est retourné dans le plan xy, il recommencera à 

croître le long de l'axe z jusqu'au prochain TR, où il sera à nouveau basculé dans le plan xy. 

Cela donne une série de courbes exponentielles qui n'atteignent jamais la pleine 

magnétisation.  

 

Le signal reçu de ce processus est une série de FID. Pour acquérir une image RM, cette 

répétition de séquence d'événements est nécessaire pour échantillonner le volume d'intérêt 

et construire l'ensemble de données complet au fil du temps.  
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2.5. Temps d’écho 

Le temps d'écho (TE) est le temps entre l'impulsion d'excitation et le moment où le signal 

d'écho est acquis. Dans la courbe de décroissance T2*, le signal FID décroît très rapidement en 

raison de deux facteurs :  

1. Inhomogénéités du champ magnétique externe 

2. Interactions spin-spin 

Le signal décroît au taux T2* selon la fonction de décroissance : 

 e-t/T2* (2.5) 

Si une mesure du signal est prise avant toute chance de décroissance du signal, le signal sera 

égal à l'aimantation d'origine (M0) retournée dans le plan x-y (point 1 de la figure 6). Si le signal 

est pris après une courte période de temps (court TE), le signal ressemblera au point 2 de la 

figure 6 suivant cette équation : 

 M0(e-TE/T2*) (2.6) 

 

 

Figure 8. La valeur de la décroissance libre de l’induction (FID) au temps 0 est M0 alors qu'au 

temps d'écho (TE) c’est M0 ⋅ e-TE/T2*. 

Magnétisation initiale 
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Étant donné que la récupération de T1 et la décroissance de T2 se produisent simultanément, 

les 2 courbes peuvent être regroupées (Figure 7). 

 

Figure 9. Les courbes de récupération T1 et de décroissance T2 montrées ensemble. 

 

Ce diagramme comporte deux ensembles d'axes. Le premier ensemble d'axes est associé à TR 

et le second est associé à TE. Le diagramme n'est pas à l'échelle, mais si c'était le cas, la courbe 

de décroissance T2 (échelle de temps TE) diminuera beaucoup plus rapidement que la courbe 

T1 ne se rétablit (échelle de temps TR).  

 

En se concentrant sur la courbe de récupération T1, après l'impulsion RF à 90°, les spins sont 

basculés dans le plan x-y. Après un intervalle de temps TR, la magnétisation longitudinale reçue 

est 

 M0(1 - e-TR/T1) (2.7) 

En se concentrant sur la courbe de décroissance T2, cette courbe commence à la valeur de 

M0(1 - e-TR/T1) sur la courbe de récupération T1 puis décroît très rapidement. Le taux de 

décroissance de la nouvelle courbe est  

 e-t/T2 (2.8) 
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Après un certain temps t=TE, le signal peut être mesuré. La valeur du signal à TE sera une 

fraction de l'intensité maximale du signal sur la courbe de récupération T1. En d'autres termes, 

ce sera le produit des équations 3.3 et 3.4 

 Signal = S ∝ M0(1 - e-TR/T1)(e-TE/T2) (2.9) 

L'aimantation longitudinale initiale M0 est proportionnelle au nombre de protons mobiles par 

 M0 ∝ N(H) (2.10) 

Ensuite, en général, l'intensité du signal mesurée est donnée par 

 Signal = S ∝ N(H)(1 - e-TR/T1)(e-TE/T2) (2.11) 

En utilisant cette équation, il est possible de déterminer l'effet de TR et TE sur les deux courbes. 

Si TR tend vers l'infini, alors 1 - e-TR/T1 tend vers 1. Cela signifie qu'en utilisant l'équation 

précédente, SI tend vers N(H)(e-TE/T2*). Pour former des images pondérées T1, un TR court et 

un TE court sont nécessaires tandis qu'un TR long et un TE long forment des images pondérées 

T2.  

 

Le prochain chapitre introduira le concept de diffusion et de tractographie essentiel à 

l’utilisation de l’élastographie qui sera abordé par la suite.  
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Chapitre 3. Imagerie de diffusion 

3.1. Principes de diffusion 

La diffusion est définie comme le processus de mouvement thermique moléculaire aléatoire 

dans un fluide ou un gaz appelé mouvement brownien.(63) En 1905, Einstein démontra dans un 

article fondateur (64) que le mouvement brownien peut être caractérisé par le coefficient de 

diffusion (D) qui inclut le déplacement (σ) d'une particule dans un fluide pendant un temps de 

diffusion (t) : 

 σ2 =2Dt (3.1) 

Si la particule diffuse librement, sa fonction de distribution de probabilité de son mouvement 

suit une distribution gaussienne. Le mouvement (r) dans un temps de diffusion donné (t) est : 

 𝑝(𝑟, 𝑡) =
1

√(4𝜋𝑡)3𝐷
 𝑒𝑥𝑝

−𝑟2

4𝑡𝐷
 (3.2) 

Si une molécule se trouve dans un tissu, elle sera restreinte par les membranes cellulaires et 

la propriété gaussienne n'est alors pas préservée.(65) La molécule heurtera la membrane 

cellulaire et sa diffusion sera limitée dans l’axe de la membrane cellulaire. Dans ce cas, la 

diffusion devient anisotrope. Ce coefficient modifié est appelé coefficient apparent de 

diffusion (ADC).  

 

Bien mesurer l'ADC, c'est prendre en compte le déphasage des spins provoqué par les 

particules en mouvement. Un gradient de champ imposant une fréquence et une phase 

spécifiques à chaque spin est utilisé dans le codage spatial des spins en IRM. Cependant, avec 

les mouvements browniens, un petit déphasage des spins se produit, ce qui entraîne une 

légère diminution de l'amplitude du signal. 

 

Les effets de la diffusion sur la précession libre avec une séquence spin-écho inspiré des 

travaux de Hahn (66) a été investigué en 1954 par Carr et Purcell.(67) Peu de temps après, en 

1956, Torrey ajoutait les termes de diffusion aux équations de Block (68) résultant en les 
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équations de Bloch-Terrey. À partir de celles-ci, ce dernier a pu obtenir des résultats 

concordant avec Carr et Purcell dans le cas précis du spin-écho comme suit : 

 
𝜕𝑀(𝑟,𝑡)

𝜕𝑡
= 𝛾𝑀(𝑟, 𝑡) ×  𝐵 − [

𝑀𝑥(𝑟,𝑡)

𝑇2
;

𝑀𝑥(𝑟,𝑡)

𝑇2
;

𝑀𝑥(𝑟,𝑡)

𝑇2
]

𝑇
+ 𝐷𝛻2𝑀(𝑟, 𝑡) (3.3) 

En 1965, Stejskal et Tanner, après avoir réalisé le potentiel de l'atténuation du signal avec le 

déphasage des spins, ont développé une séquence de diffusion spin-écho avec de forts 

gradients de déphasage. Ils ont produit un déphasage important en utilisant deux impulsions 

à grand gradient. Cela a permis de mieux caractériser l'atténuation du signal en augmentant le 

déphasage des spins lors des mouvements moléculaires.(69) Dans cette séquence, le premier 

gradient de diffusion apporte un déphasage supplémentaire du signal. Au moment où le 

deuxième gradient de diffusion est appliqué, la magnétisation ne sera pas refocalisée 

efficacement et l'intensité du signal sera perdue. Le signal perdu à TE est proportionnel à la 

synchronisation et à l'amplitude des gradients et à la quantité de diffusion, ce qui signifie que 

les spins qui se déplacent plus rapidement dans la direction du gradient donné perdent 

davantage leur intensité de signal. 

 

3.2. Imagerie par tenseur de diffusion 

En 1994, Basser et al. introduit le concept de tenseur de diffusion qui formalise l'anisotropie 

de diffusion avec un tenseur de second ordre D (coefficient de diffusion) pour modéliser la 

diffusion dans toutes les dimensions spatiales pour chaque I voxel.(70) L'atténuation du signal 

est l'effet de la diffusion et c'est une décroissance exponentielle modifiée par b et D. L'imagerie 

par tenseur de diffusion est constituée d’images pondérées en diffusion (DWI) qui quantifie 

l'anisotropie d'un tissu avec un minimum de six images pondérées en diffusion différentes. Des 

variations dans la mesure de diffusion dues à l'anisotropie du tissu peuvent être observées en 

changeant la direction du gradient de codage de diffusion. Ceci est utile pour obtenir des 

données concernant la microarchitecture d'un tissu spécifique, car seul le mouvement qui se 

produit dans la même direction du gradient montrera une atténuation du signal.(71) 
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Le signal d'une diffusion spin-écho est représenté par: 

 𝐼𝑘 = 𝐼0𝑒−(
𝑇𝐸

𝑇2
)𝑒−(𝑏𝑔𝑘

𝑇𝐷𝑔𝑘) (3.4) 

dans laquelle Ik est le signal atténué, I0 est le signal d'origine, gk représente la direction du 

gradient de diffusion de 1 à N et 𝑔𝑘
𝑇 est la transposée de gk. La valeur b est mesurée en s/mm2 

et est le facteur par lequel l'atténuation de diffusion est ajustée. Cette valeur dépend de 

différents paramètres (TE, δ, Δ). Dans un article, Bihan et al. (72) ont démontré une valeur b en 

tant que métrique dépendant uniquement des paramètres de séquence : 

 𝑏 = 𝛾2𝐺𝐷
2𝛿2(𝛥 −

𝛿

3
) (3.5) 

où δ est la largeur de l’impulsion en secondes, Δ représente la séparation des impulsions en 

secondes et GD est l'amplitude du gradient de diffusion en mT/m. La valeur b de 1000 s/mm2 

souvent utilisée en milieu clinique provient d'études de rapport signal/bruit qui supposent une 

diffusivité maximale de 3.10-3 mm2/s avec une diffusion libre. 

 

D est le coefficient de diffusion dans chaque direction et la corrélation entre eux. Au lieu d'un 

seul gradient, D est calculé avec N gradients (N ≥ 6). Un minimum de 6 gradients avec une 

valeur b de 1000 est appliqué en plus de l'acquisition b = 0 soit 7 acquisitions au total. Trois de 

ces acquisitions sont les trois qui sont normalement réalisées, Dx, Dy et Dz. De plus, trois 

impulsions de gradient combiné sont effectuées, correspondant aux éléments hors diagonale 

de la matrice tensorielle 3 x 3 (Figure 8). L'exigence minimale est de six directions de gradient 

d’encodage différentes et en ajoutant plus de gradient, il est possible d'améliorer la précision 

des informations hors diagonale. Le tenseur de diffusion peut être représenté comme un 

ellipsoïde de rayon λ1, λ2 et λ3, les valeurs propres du tenseur D. D est symétrique, donc 

diagonalisable, et peut être décomposé en valeur singulière : 
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Figure 10. Matrice d'un tenseur de diffusion.  

avec P représentant la matrice orthogonale, matrice de rotation de l'ellipsoïde, (λ1, λ2, and λ3) 

sont les valeurs propres et (E1, E2 et E3) sont les vecteurs propres.  

 

L'imagerie par tenseur de diffusion comprend un groupe de techniques où les valeurs propres 

calculées (λ1, λ2 et λ3) et les vecteurs propres (E1, E2 et E3) sont utilisés pour créer des images 

reflétant diverses propriétés de diffusion d'un tissu. L'image pondérée par diffusion (DWI) 

« régulière » produit des images basées uniquement sur la somme ou la moyenne des valeurs 

propres (trois images pondérées en diffusion pour chacune des directions de gradient X, Y et 

Z). La somme des valeurs propres (λ1 + λ2 + λ3) est appelée trace, tandis que leur moyenne (= 

trace/3) est appelée diffusivité moyenne (MD). La diffusivité moyenne montre la quantité 

totale de diffusion se produisant dans chaque voxel. Une zone isotrope aura un signal plus 

intense, car il n'y a aucune restriction au mouvement de la molécule d'eau. 

 𝑀𝐷 =
𝑇𝑟(𝐷)

3
 (3.6) 

où Tr(D) = Dxx + Dxy + Dzz. 

 

L'anisotropie fractionnaire (FA) est un indice d'asymétrie de diffusion au sein d'un voxel, défini 

en fonction de ses valeurs propres : 

 𝐹𝐴 = √
3

2

√(𝜆1−𝜆2)2+(𝜆2−𝜆3)2+(𝜆1−𝜆3)2

√(𝜆1
2+𝜆2

2+𝜆3
2)

 (3.7) 

La valeur de FA varie entre 0 et 1. À ce stade, le concept d'ellipsoïde doit être introduit. Ce 

concept vient du fait que le degré d'anisotropie est affecté par le degré de déplacement dû à 
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la diffusion sur les trois directions orthogonales définissant l'ellipsoïde. Pour une diffusion 

isotrope parfaite, λ1 = λ2 = λ3, l'ellipsoïde de diffusion est une sphère, et FA = 0. Avec une 

anisotropie de diffusion progressive, les valeurs propres deviennent plus inégales, l'ellipsoïde 

devient plus allongé et le FA → 1. (Figure 9) La carte FA est un affichage en niveaux de gris des 

valeurs FA sur l'image.  

 

Figure 11. Ellipsoïde de diffusion 

3.3. Limitations du tenseur de diffusion 

L'équation 𝐼𝑘 = 𝐼0𝑒−(
𝑇𝐸

𝑇2
)𝑒−(𝑏𝑔𝑘

𝑇𝐷𝑔𝑘)  qui formalise le tenseur de diffusion suppose que la 

diffusion de l'eau est gaussienne dans un seul voxel, c'est-à-dire qu'une seule orientation de 

fibre est estimée. Cependant, les fibres musculaires peuvent se croiser, s'entrelacer et se plier 

à l’intérieur d’un seul voxel. La diffusion ne peut plus être supposée gaussienne. Plusieurs 

directions de diffusion sont nécessaires pour être plus sensible à plusieurs directions de 

diffusion de l'eau dans un seul voxel. 

3.4. Tractographie 

La tractographie ou le suivi des fibres est un processus dans lequel le trajet des faisceaux de 

fibres est récupéré. Historiquement, des algorithmes de suivi déterministes ont été utilisés (70, 

73) en utilisant le vecteur propre principal du tenseur de diffusion. Des algorithmes légèrement 

plus complexes ont été proposés quelques années plus tard, utilisant le tenseur de diffusion 

complet et son anisotropie pour orienter le processus de suivi.(74, 75) Vers 2003, des extensions 
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de suivi déterministes basées sur l'imagerie de diffusion à haute résolution angulaire (HARDI) 

ont été développées et améliorées au cours des années suivantes pour obtenir un meilleur 

suivi lorsque le modèle par tenseur de diffusion correspondait mal aux données en utilisant les 

fonctions de distribution de l'orientation locale du tissu et l’imagerie du spectre de diffusion.(76-

78) Cependant, ces méthodes sont sensibles à la direction principale estimée des fibres où un 

seul trajet bruité peut corrompre l'ensemble du trajet. La tractographie probabiliste basée sur 

HARDI a été proposée avec l'avantage d'utiliser le tenseur de diffusion complet et pas 

seulement la direction principale.(77, 79) L'explication mathématique de ces approches est 

extrêmement complexe, de nombreuses techniques différentes existent (77, 80-82) et sortent du 

cadre de ce mémoire de maîtrise. La tractographie utilise un masque de suivi qui est utilisé 

pour contraindre le processus dans une région spécifique qui peut être une segmentation 

manuelle d'une région spécifique comme dans cette étude. Des stratégies d'interpolation sont 

utilisées pendant le processus de suivi car, souvent, certaines fibres tombent en dehors de la 

grille de voxels acquise. Un critère d'arrêt est utilisé pour arrêter le suivi, par exemple, lorsqu'il 

existe un angle impossible entre deux directions consécutives, et ce dernier dépend de 

l'algorithme utilisé. Un regroupement de fibres peut être utilisé pendant la tractographie et 

vise à regrouper automatiquement des fibres similaires en faisceaux en fonction de leur 

position et de leur forme. Le processus de regroupement repose sur la définition de la distance 

entre les fibres.(83)   
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Chapitre 4. Élastographie par résonance magnétique 

L'élastographie par résonance magnétique (ERM) a été inventée par Tichard Ehman et ses 

collègues de la Mayo Clinic en 1995. Il s'agit d'une technique non invasive qui couple un 

générateur d'ondes mécanique comme un pilote acoustique à une séquence modifiée 

d'imagerie par résonance magnétique (IRM) sensible à la phase pour déterminer la rigidité des 

tissus dans diverses parties du corps.  

 

L’ERM utilise généralement des vibrations d'une seule fréquence, dans la plage de fréquences 

audio, générées par des pilotes externes. Le signal électrique pour ces appareils est créé par 

un générateur de signal déclenché et synchronisé à la séquence d'impulsions de résonance 

magnétique et est amplifié par un amplificateur audio avant d'être transmis au pilote 

mécanique. L'actionneur mécanique peut être pneumatique, électromécanique ou 

piézoélectrique. Le pilote électromécanique fonctionne via la force de Lorentz et utilise le 

champ magnétique de l'aimant principal de l'IRM.(84) Le système à pile piézoélectrique crée un 

mouvement basé sur la propriété piézoélectrique de certains matériaux.(85) La méthode 

pneumatique crée les vibrations requises pour l'ERM par le mouvement des bobines 

acoustiques utilisées dans les systèmes de haut-parleurs acoustiques. Les vibrations sont 

produites par la force de Lorentz, mais le champ magnétique statique provient d'un aimant 

permanent dédié présent dans le haut-parleur acoustique.(86) 

 

Ces dispositifs produisent des compressions mécaniques perpendiculaires à la surface de la 

peau qui sont converties en ondes de cisaillement transversales aux interfaces des tissus. Les 

actionneurs pneumatiques, ou pilotes acoustiques, se composent de deux parties (figure 10). 

Le premier est un amplificateur audio et un haut-parleur non compatibles avec l'IRM situés à 

l'extérieur de la salle d'IRM. Étant donné que ces haut-parleurs ont leurs propres aimants, ils 

doivent être placés loin de l'aimant principal de l’IRM. Ce système nécessite un composant 

supplémentaire pour coupler les vibrations produites par les haut-parleurs au tissu. Le 

deuxième composant transporte les vibrations du haut-parleur à travers un tube en plastique 
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d'environ 8 mètres de long jusqu'à un pilote passif en forme de disque compatible avec l’IRM 

et attaché sur l'organe d'intérêt du patient. Les avantages du système pneumatique 

comprennent une relative simplicité et un faible coût. Il peut être facilement manipulé et la 

partie du système à proximité du patient est constituée de matériaux qui ne produisent pas 

d'artéfacts à l’IRM. Puisque les vibrations réelles sont produites par un composant actif 

différent du composant passif en contact avec le tissu, l'élément passif peut être adapté pour 

convenir à tout organe d'intérêt. L'amplitude des vibrations induites dans le tissu est très faible 

et est maintenue dans les limites de sécurité vibratoire.(87)  L'inconvénient provient du fait que 

l'air est compressible, ce qui entraîne un retard de phase entre le déplacement délivré et le 

gradient sensible à la phase tentant de convertir la vibration en phase. Les actionneurs 

électromécaniques ont l'avantage d'une bonne synchronisation avec le gradient de phase 

d’encodage de mouvement, mais ils sont métalliques et déforment l'image de résonance 

magnétique. Les actionneurs piézoélectriques offrent une excellente synchronisation avec le 

gradient de codage de phase jusqu'aux très hautes fréquences, cependant, ils sont très chers. 

 

 

Figure 12. Schéma d’un actuateur pneumatique comprenant un subwoofer audio (pilote 

actif) relié par un tube de plastique rempli d’air jusqu’à un disque de plastique 

(pilote passif) 

 

Des maladies telles que le cancer et la fibrose provoquent une augmentation de la rigidité des 

tissus qui peut être caractérisée de manière non invasive par l'ERM. En bref, si une force est 

appliquée au sommet d'un carré le déformant en un parallélogramme, cela s'appelle 
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cisaillement. Les ondes de cisaillement mécaniques se propagent plus rapidement dans les 

tissus plus rigides que dans les tissus plus mous dû à leurs longueurs d'onde plus longues. 

L'amplitude de l'onde de cisaillement est diminuée dans les tissus plus rigides. La longueur de 

l'onde de cisaillement est captée par l’ERM et est ensuite convertie en rigidité à l'aide d'un 

algorithme d'inversion qui est une inversion directe de l'équation différentielle d'onde de 

Helmholtz. 

4.1. Élastographie par imagerie par résonance magnétique 

La mesure du mouvement tissulaire produit par un conducteur avec l'ERM est basée sur une 

technique d'imagerie par résonance magnétique appelée IRM à contraste de phase.(88) En 

1995, Muthupillai et al. ont développé la technique de l’ERM dynamique à contraste de phase 

où les ondes de cisaillement se propageant dans les tissus sont encodées dans la phase des 

images de résonance magnétique à l'aide de paires de gradients d’encodage de mouvement 

(GEM).(84) Après qu'un mouvement harmonique continu est induit dans le tissu, un GEM 

oscillant à la même fréquence que le mouvement est appliqué et une imagerie par résonance 

magnétique conventionnelle est réalisée. La contribution de phase à l'image de résonance 

magnétique ϕ en raison du mouvement et du gradient de champ magnétique appliqué à un 

vecteur de position donné 𝑟 et un décalage de phase θ entre le mouvement et le GEM peut 

être écrit comme 

 ϕ(𝑟, 𝜃) =  
𝛾𝑁𝑇(�⃗�•�⃗⃗�0)

2
cos (�⃗⃗� • 𝑟 + 𝜃) (4.1) 

où 𝛾 est le rapport gyromagnétique des protons des tissus (𝛾/2𝜋 = 4257 Hz/G), N est le nombre 

de paires de gradient utilisées pour sensibiliser le mouvement, T est la période du GEM, G est 

son amplitude, 𝜉0 est l'amplitude maximale du mouvement et �⃗⃗� est le nombre d'onde. Cette 

équation indique que la phase du tissu vibrant harmoniquement est directement 

proportionnelle à son déplacement. 

 

Une image de résonance magnétique contenant des informations sur l'onde se propageant 

dans sa phase est appelée une image d'onde. Habituellement, deux images d'onde sont 
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collectées avec une polarité opposée au GEM et une image de différence de phase est calculée 

pour supprimer les informations de phase non liées au mouvement. 

 

Le mouvement sinusoïdal continu induit dans le tissu a une relation temporelle avec le GEM 

(θ). La modification de cette relation temporelle dans les acquisitions ultérieures est utilisée 

pour acquérir des instantanés de la propagation des ondes, généralement à 4-8 échantillons 

temporels (appelés décalages de phase) espacés également sur une période de mouvement 

des ondes, pour montrer la propagation de l'onde dans l’ERM et pour traiter les données dans 

le temps. À partir de ces données temporelles, des informations de déplacement à la 

fréquence mécanique appliquée peuvent être extraites pour un traitement ultérieur et 

d'autres fréquences peuvent être supprimées.  

 

Comme le GEM nécessaire à l’ERM est inséré dans des séquences d'impulsions de résonance 

magnétique conventionnelles, l’ERM peut être mise en œuvre avec de nombreuses séquences 

d'IRM, chacune avec ses propres avantages et limites. Divers groupes ont démontré 

l'utilisation de différentes séquences d'impulsions pour différentes applications et, par 

conséquent, des séquences d'impulsions ERM basées sur le spin-écho, l'écho de gradient de 

rappel et les techniques d'imagerie d’écho planaire existent.(89-92) Ces séquences d'impulsions 

peuvent être conçues pour que la fréquence du GEM corresponde à la fréquence de 

mouvement (84), un multiple particulier de la fréquence de mouvement (qui a une sensibilité 

de mouvement plus faible) pour réduire le temps d'écho pour les applications impliquant des 

tissus avec T2 court (93), ou peuvent être conçues pour être sensible au mouvement avec une 

large gamme de fréquences.(94) 

 

 À partir des images d'ondes indiquant la propagation des ondes de cisaillement dans le tissu, 

des algorithmes d'inversion mathématique basés sur des équations de mouvement, avec des 

hypothèses simplificatrices, telles que l'isotropie, l'homogénéité et l'incompressibilité, 

permettent le calcul de propriétés mécaniques, telles que le module de cisaillement à être 

utilisé pour les interprétations cliniques. L'équation constitutive du mouvement dans le 
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domaine fréquentiel pour un matériau viscoélastique homogène, anisotrope, relie une 

contrainte appliquée à la déformation résultante et peut être exprimée sous la forme d'un 

tenseur de 4e ordre avec 21 quantités complexes indépendantes. En supposant l'isotropie, il 

est possible de réduire le nombre de quantités indépendantes à deux, généralement les deux 

constantes de Lamé 𝜆 et 𝜇 qui contrôlent principalement les déformations longitudinales et de 

cisaillement, respectivement. Dans les tissus mous, le premier paramètre de Lamé 𝜆 est 

généralement beaucoup plus grand que le module de cisaillement 𝜇, ce qui rend le calcul 

simultané de 𝜆 et 𝜇 impraticable. Cependant, l'effet de 𝜆 peut être simplement négligé dans 

certains cas (si l'excitation est principalement un cisaillement) ou peut être supprimé en filtrant 

le mouvement des ondes longitudinales avec un filtrage passe-bande ou un filtrage en 

boucle.(95) 

 

Le module de cisaillement est une quantité complexe et peut s'écrire sous la forme :  

 𝜇𝑟 + μi (4.2) 

où 𝜇r indique le module de stockage et 𝜇i est le module de perte reflétant l'atténuation d'un 

milieu viscoélastique. À partir du module de cisaillement complexe à une fréquence 

particulière, la vitesse de l'onde de cisaillement peut être calculée, et un module de 

cisaillement effectif (souvent appelé la rigidité de cisaillement) peut être calculé en utilisant la 

relation : 

  𝜇 =  𝜌𝑉𝑠
2 (4.3) 

où 𝜌 est la densité du matériau (généralement censée être d'environ 1000 kg/m3 pour le tissu 

en ERM) et Vs est la vitesse de l'onde de cisaillement. Comme la vitesse de l'onde peut être 

écrite comme un produit de la fréquence de fonctionnement et de la longueur d'onde spatiale, 

les premières méthodes d'analyse d’ERM se concentraient sur la mesure de la longueur d'onde 

de l'onde de cisaillement et étaient initialement effectuées manuellement. Par après, des 

algorithmes automatiques capables de calculer la longueur d'onde ont été adoptés et mis en 

œuvre.(96)  À mesure que le domaine s’est développé, des algorithmes résolvant directement 

l'équation d'onde pour calculer à la fois 𝜇r et 𝜇i ont été développés. Même avec ces méthodes, 
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les valeurs de rigidité sont encore souvent rapportées comme le produit de la densité et de la 

vitesse d'onde au carré par convention et commodité. 

 

Les images des propriétés mécaniques des tissus calculées en ERM sont souvent appelées 

élastogrammes. Selon la technique utilisée pour dériver les élastogrammes des images de 

résonance magnétique d'origine, les élastogrammes peuvent théoriquement avoir la moitié 

de la résolution des images de résonance magnétique natives, mais ils ont plus généralement 

un tiers à un cinquième de la résolution de l'IRM. L'interférence des ondes de cisaillement peut 

provoquer des artéfacts dans les calculs de rigidité en utilisant plusieurs des techniques ci-

dessus, et une technique de prétraitement appelée filtrage directionnel a été développée pour 

réduire ces artefacts.(97) 

 

L'objectif de l'ERM est d'estimer les propriétés du matériau appelées module de cisaillement 

(µ) et module de Young (λ) hors de l'axe du champ de déplacement (u) en réponse à une force 

de compression telle que : 

 𝛻(𝜇(𝛻𝒖 +  𝛻𝒖𝑇)) +  𝛻(𝜆𝛻 •  𝒖) = −𝜌𝜔2𝒖 (4.4) 

avec ρ la densité du tissu et ω la fréquence angulaire (ω = 2π ⋅ Fréquence) générée par 

l’actuateur. Le module de cisaillement μ, également appelé module de rigidité, est le rapport 

entre la contrainte de cisaillement (σ) et la déformation de cisaillement (ε). L'hypothèse d'un 

matériau isotrope homogène souple viscoélastique est qu'il répond de manière égale aux 

contraintes dans toutes les directions. Ainsi, la contrainte peut être exprimée sous la forme : 

 𝜎 = 2𝜇휀 + 𝜆𝑡𝑟(휀)𝐼 (4.5) 

avec 휀 étant la déformation sur le matériau et pour chaque déphasage temporel 

 Strain = 휀𝑖𝑗(𝑥𝑘 , 𝑡𝑛) (4.6) 

avec 𝑥𝑘, la coordonnée spatiale et 𝑡𝑛, le point temporel. 

 

Actuellement, le traitement de l’ERM suppose à tort une rigidité isotrope. Anderson et Van 

Houten et al. (8) ont démontré que le mode d'excitation et la quantité de déformation de 
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cisaillement parallèle et perpendiculaire au plan contenant la direction dominante des fibres 

peuvent entraîner des différences significatives dans les propriétés mécaniques estimées. Un 

même type de tissu peut présenter des variations importantes de rigidité (jusqu'à 33 %) qui 

sont dues uniquement aux changements d'axes des fibres et aux ondes de cisaillement 

mécaniques (axiales, transversales ou mixtes) utilisées pour la caractérisation de l'élasticité. 

Les informations des vecteurs propres obtenues par le tenseur de diffusion peuvent être 

utilisées pour simplifier et stabiliser l'algorithme inverse non linéaire en ERM. Dans un 

matériau anisotrope, une matrice de rotation est utilisée entre le tenseur de déformation et 

le tenseur de diffusion étant donné la corrélation suivante : 

  (4.7) 

avec 휀12
𝑓

+ 휀13
𝑓

 étant la déformation de cisaillement dans des plans parallèles et 휀23
𝑓

 la 

déformation de cisaillement dans des plans perpendiculaires. Dans un tissu anisotrope, le 

tenseur de déformation 휀∥ / ⊥  est aligné avec le vecteur propre primaire du tenseur de 

diffusion. 

 

En résumé, des concepts de base pour obtenir une image par résonance magnétique ont été 

amenés au chapitre 2 en introduisant les concepts de relaxation T1 et T2, le temps d’écho et 

de répétition utilisées dans les imageries d’épaule conventionnelles. Le chapitre 3 a présenté 

les bases des techniques de diffusion et de tractographie en expliquant les valeurs importantes 

pour cette étude que sont la diffusivité moyenne et l’anisotropie fractionnaire. Une limitation 

importante de la diffusion est la supposition que la diffusion de l'eau est gaussienne dans un 

seul voxel, c'est-à-dire qu'il n’y a qu’une seule orientation de fibre dans un voxel. Cependant, 

les fibres musculaires peuvent se croiser, s'entrelacer et se plier à l’intérieur d’un seul voxel. 

La diffusion ne peut plus être supposée gaussienne. Plusieurs directions de diffusion sont 

nécessaires pour être plus sensible à plusieurs directions de diffusion de l'eau dans un seul 

voxel. De ce fait, la tractographie, un processus dans lequel le trajet des faisceaux de fibres est 
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récupéré par des algorithmes mathématiques complexes, a été introduit pour pallier aux 

limitations de la diffusion pour des meilleurs résultats en élastographie. Finalement, 

l’élastographie permet de déterminer la rigidité d’un muscle en envoyant des impulsions 

mécaniques à une certaine fréquence pour faire vibrer le muscle étudié. 

 

Le prochain chapitre fera une brève description des différentes techniques d’embaumement 

cadavériques utilisées dans le cadre de cette étude ayant servi à mettre au point les séquences 

d’imagerie par résonance magnétique avant leur utilisation sur des volontaires. 

 



 

  

Chapitre 5. Techniques d'embaumement 

Les spécimens cadavériques sont largement utilisés dans le domaine chirurgical pour la 

pratique des techniques par les étudiants au cours de leur formation aux compétences 

chirurgicales ou encore pour la mise au point de nouvelles techniques avant des essais chez 

des volontaires.(98) Également, il existe un intérêt important en radiologie pour l'utilisation de 

spécimens cadavériques au moyen d’une technique développée par le Dr Walter Thiel au 

début des années 1960 comme modèle d'études en IRM.(99) Dans le cas de cette étude, les 

spécimens cadavériques ont permis la mise au point des séquences d’IRM pour le DTI et 

l’élastographie avant les essaies chez les volontaires. De ce fait, pour mieux comprendre les 

différences entre les spécimens cadavériques utilisés dans cette étude, les caractéristiques des 

différentes techniques d’embaumement seront expliquées dans ce chapitre. Trois techniques 

différentes ont été utilisés afin d’explorer leur impact sur la tractographie et pour mettre au 

point les séquences d’imagerie par résonnance magnétique avant leur utilisation chez les 

volontaires. Ce chapitre présentera les trois techniques d'embaumement les plus couramment 

utilisées dans l'ordre chronologique dans lequel elles ont été mises au point : la technique 

d’embaumement classique (formol), la technique d’embaumement aux sels saturés, ainsi que 

la technique Thiel. 

5.1. Technique d'embaumement classique 

La méthode classique d'embaumement provient d'une découverte en 1869 du formaldéhyde 

par un chimiste allemand nommé August Wilhelm von Hofmann. Dans de nombreuses 

publications vers 1892-1896, il s'est avéré plus tard être un excellent agent de conservation, 

ce qui en a fait le fondement de la technique moderne d'embaumement. Au cours des années 

suivantes, environ huit facultés de médecine en Europe ont commencé à utiliser du 

formaldéhyde, mais la concentration optimale de celui-ci était encore débattue. D'autre part, 

l'effet secondaire indésirable immédiat de cette molécule était connu et décrit comme : 

irritation cutanée, conjonctivite, irritations de l'appareil respiratoire et maux de tête chez les 

appariteurs et manipulateurs.(100) 
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Au cours des 100 années suivantes, peu de choses ont changé dans la manière d'embaumer 

des cadavres humains avec du formaldéhyde. À l'époque cela avait été un bon pas en avant, 

car cela supprimait l'utilisation de métaux lourds toxiques qui étaient d'usage courant 

auparavant. Le formaldéhyde est aussi un excellent fixateur qui est bactéricide, fongicide et 

insecticide. Cependant, une concentration élevée de formaldéhyde produit certains 

inconvénients chez le spécimen cadavérique. L'extrême rigidité en fait partie. La solution 

aqueuse de formaldéhyde (formol) agit en réticulant chimiquement les protéines entre elles à 

l'aide d'un pont méthylène.(101) Cela provoque un durcissement des tissus, affectant 

profondément la qualité des tissus cadavériques avec une tendance à affecter davantage les 

tissus mous. D'autres inconvénients de cette technique sont qu'elle coagule rapidement le 

sang, change la couleur des tissus en une teinte grisâtre lorsque le formol se mélange au sang, 

déshydrate les tissus, se détériore avec l'âge, dégage une odeur désagréable et qu’elle est 

également une solution cancérigène.(101) 

 

Cette technique d'embaumement a été étudiée par Shramek et al. avec différentes modalités 

d'imagerie. Ils ont découvert que cette méthode produisait une qualité d'imagerie 

radiographique et échographique vraiment médiocre, montrant de graves artéfacts lors de la 

numérisation des organes intra-abdominaux et rétropéritonéaux à cause des gaz. D'autre part, 

ils ont découvert que les images de tomodensitométrie pouvaient détecter clairement les 

structures squelettiques, mais étaient également affectées par les gaz de manière moins 

importante que dans le cas de la radiographie et des ultrasons. Comme pour les images par 

IRM, la technique d'embaumement classique affecte la mobilité de l'eau et les intensités de 

signal rendaient l'apparence des tissus plus homogène et la discrimination difficile entre les 

tissus. Néanmoins, ils ont fait valoir que la qualité des images des articulations de l'épaule et 

du genou était bonne. Cependant, ils avaient un échantillon limité de cadavres et d'images 

IRM. Ils ont recommandé une comparaison des différentes techniques d'embaumement pour 

voir l'influence sur la qualité de l'image.(102) 
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5.2. Technique d'embaumement aux sels saturés 

Cette technique a été développée en réponse aux problèmes potentiels de santé et de sécurité 

des personnes travaillant avec la méthode d'embaumement classique au formaldéhyde, une 

solution cancérigène. Une nouvelle technique de préservation s’imposait.  

 

C’est dans ce contexte qu’est apparue la technique d'embaumement aux sels saturés. Celle-ci 

a été développée par Coleman & Kogan. Elle est dérivée de la technique décrite par Logan en 

1983.(103) Dans son article, Logan décrit une méthode de conservation dans laquelle des 

cadavres frais sont surgelés à -35 °C, décongelés pendant 2 jours, puis un diluant sanguin 

normal salin est utilisé pour faire un rinçage partiel du système veineux. Après cela, une 

perfusion artérielle avec injection d'une solution de conservation est effectuée. Les quantités 

de chaque ingrédient n'étaient pas fournies dans son article, mais elle était composée d'alcool, 

de glycérine, de phénol et d’une faible teneur en formaldéhyde. 

 

Quant à Coleman & Kogan, ils ont utilisé presque les mêmes produits chimiques, changeant 

l'utilisation de l'alcool par de l'alcool isopropylique, mais le principal changement était l'ajout 

d'une importante quantité de chlorure de sodium. Ils ont fait valoir que l'idée d'utiliser du sel 

venait de son utilisation répandue pendant des siècles pour conserver les aliments. De plus, le 

sel est facile à obtenir et bon marché. Dans leur étude, les tissus sont restés mous, la technique 

a empêché toute dessiccation significative des bactéries et les spécimens ont ainsi été 

parfaitement conservés avec une distorsion structurelle minimale et des couleurs 

normales.(104) 

 

Cette technique a été étudiée à l'aide d'ultrasons et les images étaient claires et ne contenaient 

pas d'artéfacts importants contrairement à la méthode d'embaumement classique.(101) À notre 

connaissance, il ne semble y avoir aucune recherche concernant l'utilisation d'une solution 

saline saturée pour des études en IRM. 
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5.3. Technique d’embaumement Thiel 

La technique d'embaumement Thiel a été développée par le Dr Walter Thiel au début des 

années 1960. L'idée de se lancer dans la création de cette nouvelle technique lui est venue 

lorsqu’il s'est rendu compte que le jambon sec, une technique de cuisson dans laquelle le 

jambon est complètement immergé dans une solution de saumure contenant du sel pendant 

3 à 14 jours, avait une meilleure texture que la chair conservée dans du formaldéhyde dans 

son laboratoire. Au cours d'un travail intensif sur 30 ans et sur 1000 cadavres, il a perfectionné 

sa technique de conservation. Ses études ont conduit au développement d'une technique 

d'embaumement de fixation molle qui préserve les couleurs, la cohérence et la transparence 

des tissus et organes cadavériques. Elle a également une faible odeur.(105, 106) 

 

La technique d'embaumement Thiel est d'abord exécutée en effectuant une perfusion 

intravasculaire puis en immergeant l'échantillon dans un liquide contenant principalement de 

l'eau, mais contenant également du glycol éthylène pour préserver la plasticité des tissus, de 

l'acide borique pour la désinfection, du nitrate d'ammonium et du nitrate de potassium 

pendant une période d’au moins 2 ou 3 mois. Dans cette méthode, seule une très faible 

concentration des composants les plus nocifs tels que le formaldéhyde, le chlorocrésol et la 

morpholine est utilisée dont la concentration finale est de 0,8 % de la teneur en formol dans 

la solution de fixation.(107)  Cela offre l'avantage de travailler avec le cadavre en toute sécurité 

sans libérer de substances nocives dans l'environnement. Un autre avantage de cette 

technique est que le cadavre n'a pas besoin d'être réfrigéré ou scellé dans un emballage sous 

vide. Il peut être stocké dans un sac en plastique ou rester immergé pour une conservation à 

long terme. Cette méthode offre également une excellente efficacité de désinfection.(108, 109) 

 

Cette méthode a montré de nombreux avantages par rapport à la technique d'embaumement 

classique. Le plus important concernant la souplesse des nombreuses articulations qui permet 

un meilleur positionnement lors des études d'imagerie. Cependant, certains inconvénients 

existent également. L'ensemble du processus peut prendre jusqu'à 6 mois. De plus, le coût 
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relatif de la technique est plus élevé que la technique conventionnelle, mais il peut être 

compensé par le grand nombre de procédures pouvant être effectuées sur les cadavres.(108, 

109) Un autre inconvénient est le fait que cette méthode présente des changements 

considérables dans leur aspect histologique qui pourrait être attribués à une fragmentation 

des protéines musculaires.(110) 

 

Il ne semble pas exister d'étude comparant les trois différentes techniques d'embaumement 

utilisant l'IRM pour l'anatomie de l'épaule. 
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Chapitre 6. Hypothèse et objectifs de l’étude 

6.1. Hypothèse 

Nous faisons l'hypothèse que l’imagerie par tenseur de diffusion et la tractographie sont 

réalisables et répétables chez tous les volontaires asymptomatiques dans les muscles supra-

épineux et infra-épineux. 

6.2. Objectif primaire 

Déterminer la faisabilité et la répétabilité de l'imagerie par tenseur de diffusion (diffusivité 

moyenne, anisotropie fractionnaire) chez des volontaires asymptomatiques dans les muscles 

supra-épineux et infra-épineux.  

6.3. Objectif secondaire 

Déterminer la faisabilité l'élastographie chez des volontaires asymptomatiques dans les 

muscles supra-épineux et infra-épineux. 
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Chapitre 7. Matériels et méthodes 

7.1. Spécimens cadavériques 

Comme mentionné précédemment dans ce mémoire, des spécimens cadavériques ont été 

utilisés pour mettre au point la technique d’imagerie avant son utilisation sur les volontaires. 

Pour ce faire, les 2 épaules de 3 spécimens cadavériques (6 épaules au total) ont été obtenues 

de l'Université de Trois-Rivières avec l'approbation du comité d'éthique de la recherche du 

CRCHUM et de l'Université de Trois-Rivières (CER-09-148-06.05). Les spécimens comprennent 

l'ensemble du membre supérieur avec la coiffe des rotateurs, la 1ère à la 7ème côte, le 

sternum et la clavicule. Chaque paire d’épaules était conservée dans une technique 

d'embaumement différente soit l’embaumement classique, les sels saturés et le Thiel. Les 

échantillons ont été scannés à température ambiante (20 °C). 

7.2. Volontaires asymptomatiques 

Le comité d'éthique de la recherche de notre institution a approuvé cette étude (2019-8079, 

18.283 – MJB). Tous les sujets ont reçu des informations écrites et verbales et ont donné leur 

consentement écrit. L'étude a été inscrite à l'Université de Montréal dans le cadre d'un 

mémoire de maîtrise en sciences biomédicales. 

 

Six volontaires asymptomatiques capables de donner un consentement écrit ont été inclus 

dans l'étude. Les sujets ont été recrutés au Centre de Recherche du CHUM.  

  



 

 71 

7.3. Protocoles d’imagerie par résonance magnétique 

L’acquisition des épaules des trois spécimens cadavériques ont été imagées sur un système 3T 

Skyra (Siemens, Erlangen Allemagne) placé à l'isocentre avec un canal 6 activé dans le corps à 

3T avec un coil Tim attaché autour de l'épaule.  

 

Dans chaque spécimens cadavériques et volontaires asymptomatiques, des images 

anatomiques ont été acquises en T1, T2 et densité protonique avec écho de spin turbo. Les 

paramètres des séquences anatomiques et des séquences T1 VIBE DIXON, DTI et ERM sont 

détaillés dans le tableau 2. 

 

Tableau 2. Paramètres des séquences IRM cliniques, le DTI et l’ERM dans les spécimens 

cadavériques et les volontaires asymptomatiques. 

Séquences TR/TE 

[ms] 

Coupes Voxel 

[𝒎𝒎𝟑] 

FOV 

[𝒎𝒎𝟐] 

BW [Hz] FA  [°] Spécificité 

Ax. PD 5000/36 29 0.36x0.36x3 140x140 215 150 TSE, Fat sat (3ms) 

Cor. T2 5000/52 21 0.67x0.67x4 129x129 220 145 TSE, Fat sat (3ms) 

Sag. T2 5000/69 27 0.2x0.2x3.5 130x130 215 150 TSE, Fat sat (3ms) 

Sag. T1 600/69 27 0.20x0.20x3.5 130x130 225 150 TSE, Fat sat (3ms) 

Ax. T1 5.76/2.46 208 1x1x1 158x320 870 11 VIBE 

Ax. DTI 

(in vivo) 

5800/57 30 3x3x3 162x318 985 90 500 s/mm2 (2 moyennes) 

800 s/mm2 (4 moyennes) 

12 directions, Fat sat (3ms) 

Ax. DTI 

(ex vivo) 

4000/64 15 2x2x6 192x256 975 90 500 s/mm2 (2 moyennes) 

800 s/mm2 (4 moyennes) 

12 directions, Fat sat (3ms) 

ERM 3300/40  30 3x3x3 162x318 2245 90 100 Hz 

Ax. = axial, Cor. = coronal, Sag. = sagittal 

Les images pondérées en diffusion, avec deux moyennes à b = 500 s/mm² et quatre moyennes 

à b = 800 s/mm², ont toutes deux été acquises avec 12 directions de diffusion.  
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La figure 13 montre les étapes effectuées par chaque volontaire pour l’acquisition des 

séquences d’imagerie sur le même système 3T Skyra (Siemens, Erlangen Allemagne). 

 

Figure 13. Exemple montrant les étapes effectuées pour l’imagerie d’un volontaire répétées 

trois fois au total.  
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7.4. Post-traitement 

Les composantes de post-traitement ont été réalisées avec le logiciel MrTrix3 (111) par Dr Cyril 

Tous qui a effectué le débruitage à l'aide de l'analyse en composantes principales de 

Marchenko-Pastur (112, 113) et de l'artéfact en anneau de Gibbs (114) et a effectué une correction 

du biais du champ.(115) Les données ont été collectées avec des encodages de phase inversés, 

résultant en des paires d'images avec des distorsions allant dans des directions opposées. À 

partir de ces paires, le champ hors résonance induit par la susceptibilité a été estimé en 

utilisant une méthode similaire à celle décrite dans les travaux d'Andersson et al. (116, 117) et tel 

qu'implémenté dans la bibliothèque de logiciels de la FMRIB (FSL) (118)  et les deux images ont 

été combinées en une seule corrigée. Les séquences DWI T1 VIBE de 1 mm3 isovolumique ont 

été ré-échantillonnés de 3 mm3 à 1 mm3 pour permettre une meilleure estimation des trajets 

de tractographie. Échantillonner la séquence en 1 mm3 dès l’acquisition aurait amené trop de 

bruit et un mauvais suivi des trajets de tractographie.(119) 

7.5. Segmentation manuelle des muscles 

Suite à ces étapes, une segmentation manuelle du supra-épineux et de l'infra-épineux par un 

médecin résident en radiologie diagnostique Alexandre Jodoin sur les séquences T1 DIXON 

VIBE a été effectuée avec ITK-SNAP (120) sur chaque tranche pour l'ensemble des 18 séquences 

(2 épaules par technique d'embaumement × 3 techniques d'embaumement × 3 répétitions) 

pour les spécimens et 18 séquences pour les volontaires (6 épaules × 3 répétitions). La figure 

14 montre un exemple de l'interface d'ITKsnap lors d'une segmentation manuelle sur la coiffe 

des rotateurs d'un volontaire. 
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Figure 14. Exemple de segmentation manuelle exécutée sur ITKsnap 3.8 sur l'épaule droite 

d'un volontaire sain montrant les vues axiale oblique (A), sagittale oblique (B) et 

coronale oblique (C). Muscle supra-épineux en rouge, muscle infra-épineux en 

vert. 

Ces séquences ont ensuite été co-enregistrées avec les images pondérées en diffusion et ERM. 

Étant donné que les fibres musculaires sont entrelacées, une distribution de l'orientation des 

fibres a été considérée au lieu d'un nombre discret pour chacune. Le signal DWI a été traité 

selon la fonction de distribution d'orientation des fibres (ODF) dans MrTrix3.(111) L'ODF est la 

probabilité pour une molécule d'eau de diffuser dans chaque direction à un angle constant. 

Elle capture les informations angulaires du processus de diffusion. Ainsi, une déconvolution 
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sphérique a été utilisée(121) et la fonction réponse a été calculée.(122, 123) À partir du T1 DIXON 

VIBE isovolumique de 1 mm3, les DWI ont été ré-échantillonnés de 3 mm3 à 1 mm3.(119) La 

tractographie a été réalisée en utilisant une intégration de 2e ordre sur les distributions 

d'orientation des fibres. Le tenseur de diffusion a été régularisé pour obtenir les valeurs de FA 

et MD.(124) La fonction Boxplot de MATLAB (MATLAB. The MathWorks Inc., Natick, MA) a été 

utilisée pour créer toutes les mesures de moyennes et les graphiques. 

7.6. ERM chez les volontaires asymptomatiques 

Les séquences ERM utilisées étaient les séquences appelées ep2d MRE UIUC v03 provenant de 

Chicago, Illinois, USA. Pour les volontaires asymptomatiques, les séquences ERM ont été 

obtenues avec trois GEM orthogonales séquentielles (TR = 4000 ms) avec quatre déphasages 

et une amplitude GEM de 18 mT/m (80 % d'amplitude maximale). Le nombre total d'images 

ERM était de 720, ((4 déphasages) × (3 directions (x, y, z)) × (directions de phase positive et 

négative) × 30 tranches). La fréquence utilisée pour les vibrations mécaniques était de 100 Hz 

et a été produite au-dessus du muscle supra-épineux en utilisant le système Resoundant 

(Resoundant Inc., Rochester, MN). La figure 15 montre comment les six volontaires ont été 

installés avec l'actionneur de l’ERM supérieurement au supra-épineux de l'épaule avec 

l’antenne body utilisé pour immobiliser l'épaule.  
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Figure 15. Installation pour l'élastographie par résonance magnétique sur un volontaire. 

L'actionneur (flèche) est placé au-dessus du supra-épineux et enveloppé avec 

l’antenne body (A). 
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Les données ERM ont été évaluées pour déterminer le rapport signal/bruit de déformation de 

cisaillement octaédrique (SNR-DCO)(125), puis traitées par la méthode de post-traitement des 

sous-zones de l’ERM par inversion non linéaire formulée avec un modèle de matériel avec 

isotropie transversale presque incompressible basé sur les éléments finis, où l'axe de symétrie 

a été tourné pour s'aligner sur les axes des fibres primaires en fonction des données DTI.  

7.7. Ratio signal sur bruit 

La faisabilité a été déterminée par un seuil sur le ratio signal sur bruit (RSB), qui a été calculé 

comme suit : 

 𝑅𝑆𝐵(𝑘) =
√𝑁

𝑁

𝑆𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢

√2

4−𝜋
𝑆𝑎𝑖𝑟

 (7.1) 

où k est une image unique à une position r = (x, y, z), N est le nombre de moyennes (N=1), Stissu 

est le signal du tissu dans la région d'intérêt (ROI), Sair est l’écart type du bruit de fond de 

l'image considéré comme de l'air. Le facteur est utilisé pour compenser la distribution du bruit 

de Rayleigh.(126) Selon Jones et al., le seuil RSB acceptable peut être défini avec le RSB sans 

pondération de diffusion (B0) à un rapport d’au moins 3:1 qui donne la formule 𝑆𝑁𝑅𝑏0 ≥

 3𝑒+𝑏×𝜆1  ou 10𝑒+𝑏×𝜆1. Par conséquent, les images non pondérées en diffusion doivent avoir 

un RSB d'au moins 
10

𝑒−800×𝜆1
 lorsque les images sont mesurées à b = 800 s/mm².(127) 

7.8. Analyses statistiques 

Dans cette étude, le test t a été apparié entre les valeurs des volontaires. Ceci permet de 

déterminer s’il y a une différence statistiquement significative entre les 2 groupes appariés au 

niveau des moyennes des mesures de FA et MD. Le niveau de signification (niveau ⍺) 

normalement utilisé pour ce test est de 5% et représente la probabilité de rejeté l’hypothèse 

nulle alors qu’il n’y a pas de différence entre les moyennes.(128) 

 

L’analyse de variance (ANOVA) permet d’étudier la relation d’une variable quantitative en 

fonction de variables qualitatives. Ceci est une extension du t-test. Les variables qualitatives 
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de cette étude sont les volontaires. Les variables quantitatives sont le FA et le MD. L'ANOVA à 

1 facteur compare les moyennes entre les variables qualitatives et détermine si l'une de ces 

moyennes est statistiquement significativement différente l'une de l'autre. L’avantage de cette 

technique est de maintenir l’erreur de type 1 (erronément rejeter l’hypothèse nulle) au niveau 

de signification (niveau ⍺) voulu autour de 5 % qui peut augmenter lorsque plusieurs test t sont 

effectuées sur les mêmes groupes. 

 

Pour tester la répétabilité des mesures quantitatives que sont l’anisotropie fractionnaire et la 

diffusivité moyenne, un coefficient de variation (CV) de moins de <10% et une analyse de 

Bland-Altman ont été utilisés. Le coefficient de variation est une mesure statistique de la 

dispersion des points de données dans une série de données autour de la moyenne. Le 

coefficient de variation représente le rapport de l'écart-type à la moyenne. La zone acceptable 

dépend du contexte. Dans la littérature, un CV de <10% est considéré acceptable pour dire 

d’un échantillon qu’il est homogène.(129)  

 

Le graphique de Bland-Altman a servi à démontrer visuellement la concordance de chaque 

paramètre à travers les 3 répétitions. L’accord est quantifié entre deux mesures quantitatives 

en construisant des limites d'accord. Ces limites sont calculées en utilisant la moyenne et 

l'écart-type des différences entre ceux mesures. Le graphique résultant est un nuage de points 

XY, dans lequel l'axe Y montre la différence entre les deux mesures appariées et l'axe X 

représente la moyenne de ces mesures. Ainsi, la différence des deux mesures appariées est 

tracée par rapport à la moyenne des deux mesures. La manière la plus courante de tracer le 

graphique est d’utiliser une limite telle que 95 % des différences entre les mesures se situent 

à ± 2 écarts-types de la différence. Le biais représente une surestimation ou sous-estimation 

de la deuxième mesure par rapport à la première et est considéré significatif lorsque la ligne 

d'égalité n'est pas dans l'intervalle de confiance. (130) 
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Chapitre 8. Résultats 

8.1.  Spécimens cadavériques 

Le tableau 3 présente les caractéristiques des spécimens cadavériques utilisées pour mettre 

au point le protocole des séquences IRM utilisées dans cette étude. 

 

Tableau 3. Informations sur les spécimens cadavériques. 

Spécimen Sexe Âge (années) Poids Taille Embaumement 

1 M 75 65.8 1.73 Classique 

2 F 58 60.2 1.65 Sels saturés 

3 M 66 64.8 1.7 Thiel 

 

Avec les données disponibles pour le DTI, le post-traitement de la tractographie a été effectué 

sur les différentes techniques d'embaumement. La tractographie des muscles supra-épineux 

et infra-épineux met en évidence que les techniques d’embaumement altèrent les fibres 

musculaires et qu’ainsi les faisceaux de fibres musculaires n'ont pas l'orientation spécifique à 

laquelle on pourrait s'attendre dans un muscle dans chacune des techniques d’embaumement, 

comme le montre la figure 13. L'analyse n'a pas trouvé de tractographie adéquate, quelle que 

soit la technique d'embaumement. 
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Figure 16. Tractographie réalisée sur les techniques d'embaumement au formol (A, B), aux 

sels saturés (C, D) et au Thiel (E, F). Le supra-épineux est du côté gauche et l'infra-

épineux du côté droit.    
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8.2. Volontaires asymptomatiques   

Des résultats préliminaires des mesures de FA et MD dans les volontaires ont été présentés au 

congrès ISMRM 2021 en février 2021.(131) 

 

Le tableau 4 présente les caractéristiques des six participants de l’étude. 

 

Tableau 4. Intervalle moyen et interquartile [IQR] des valeurs de MD et FA sur les trois 

répétitions pour les six volontaires.  

Volontaire Sexe Âge (années) 

1 M 24 

2 F 29 

3 M 27 

4 M 28 

5 M 49 

6 M 45 

 

  



 

 82 

Le tableau 5 montre l'intervalle moyen et interquartile [IQR] de la diffusivité moyenne (MD) et 

de l’anisotropie fractionnaire (FA) sur les trois répétitions pour les six volontaires. Le supra-

épineux et l'infra-épineux étaient significativement différents (p < 0,001) pour les valeurs de 

MD et FA ce qui est attendu puisqu’il s’agit de deux muscles distincts avec des architectures 

musculaires différentes. 

 

Tableau 5. Intervalle moyen et interquartile [IQR] des valeurs de MD et FA sur les trois 

répétitions pour les six volontaires.  

Muscles FA [IQR] MD (mm²/s) [IQR] 

Supra-épineux 0.369 [0.288 : 0.498] 1.623 [1.425 : 1.818] 

Infra-épineux 0.450 [0.329 : 0.606] 1.860 [1.598 : 2.171] 

MD = diffusivité moyenne, FA = anisotropie fractionnaire.  
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Pour tester la répétabilité des deux mesures quantitatives que sont la diffusivité moyenne 

(MD) et l’anisotropie fractionnaire (FA), un Bland-Altman (Figure 17) des 3 répétitions des 6 

volontaires a été réalisé et présenté dans la Figure 17. La limite d'accord (LOA) est de 0,071 

pour le FA avec un biais à 0,0. La limite d'accord pour le MD est de 0,157 • 10-3 mm2/s avec un 

biais de 0,005 • 10-3 mm2/s.  

 

 

Figure 17. Graphiques Bland-Altman du FA et du MD sur trois imageries avec une 

comparaison par paire de scans (1-2, 1-3, 2-3) pour chacun des 6 volontaires dans 

le supra-épineux (sup) ou l’infra-épineux (inf). 
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Le coefficient de variation (écart-type / moyenne) pour chacun des volontaires (Figure 18) pour 

le FA (𝐶𝑉𝐹𝐴) varie de 0,76 % à 26,27 % pour le supra-épineux et de 1,19 % à 26,11 % pour 

l'infra-épineux. Le coefficient de variation pour le MD (𝐶𝑉𝑀𝐷) varie de 1,12 % à 10,96 % pour 

le supra-épineux et de 0,15 % à 18,12 % pour l'infra-épineux. Pour un des volontaires, il y avait 

un 𝐶𝑉𝑀𝐷 et un 𝐶𝑉𝐹𝐴  de plus de 18 % dans 2 des 3 tests comme le montre la figure 18. L’ANOVA 

à mesures répétées à un facteur (𝛼 = 0,05) montre des différences significatives entre les 

volontaires pour le MD du supra-épineux (p = 0,015), le MD de l'infra-épineux (p = 0,002), le 

FA du supra-épineux (p = 0,001) et le FA de l'infra-épineux (p = 0,002). 

 

Figure 18. Coefficient de variation du FA et du MD pour chacun des volontaires pour 

chacune des répétitions (1 à 3) dans le supra-épineux et l'infra-épineux. 
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Avec les données disponibles du DTI, le post-traitement de la tractographie a été effectué. La 

tractographie du supra-épineux met en évidence le faisceau postérieur avec ses fibres 

parallèles en vert-jaune ainsi qu’une partie du faisceau antérieur avec ses fibres musculaires 

pennées en rouge-orange. Les différents sites d’attache des faisceaux antérieurs et postérieurs 

au niveau de la tête humérale tels que décrit dans la section anatomie ne sont pas mis en 

évidence comme le montre la figure 19 A. Comme il est possible d’observer sur les figures 19 

B et C, les images de tractographie de l’infra-épineux montre l’anatomie macroscopique du 

muscle, mais ne permettent pas de distinguer clairement chacun des faisceaux supérieur, 

moyen et inférieur tels que décrits dans la section anatomie. 

 

  

A 
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Figure 19. Tractographie du muscle supra-épineux (A = axial oblique) et infra-épineux (B = 

coronal oblique, C = sagittal oblique) chez un volontaire asymptomatique.  

B 

C 
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Figure 20. Ratio signal sur bruit à B = 0 s/mm2 (haut) et à B = 800 s/mm2 (bas) dans le muscle 

supra-épineux pour chaque volontaire (v1 à v6) et répété trois fois (t1 à t3).  
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Figure 21. Ratio signal sur bruit à B = 0 s/mm2 (haut) et à B = 800 s/mm2 (bas) dans le muscle 

infra-épineux pour chaque volontaire (v1 à v6) et répété trois fois (t1 à t3).  
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Les figures 20 et 21 montrent les ratio signal sur bruit de chacun des volontaires pour le muscle 

supra-épineux et infra-épineux. Le ratio varie d’une répétition à l’autre, mais tous les 

volontaires pour chacune des répétitions ont obtenu un ratio plus élevé que 3:1 qui était le 

niveau acceptable de la littérature pour indiquer la faisabilité de la tractographie. 

8.3. Élastographie chez les volontaires asymptomatiques 

Des résultats préliminaires sur les mesures d’élastographie dans les volontaires ont été 

présentés au congrès ISMRM 2021 en février 2021.(132) Cette analyse a été faite à partir d'un 

nouvel algorithme qui intégrait les résultats de la tractographie et l'aspect anisotropique du 

muscle. Les valeurs de rigidité avec isotropie transversale, qui tiennent compte de l’anisotropie 

musculaire avec les résultats de la tractographie, étaient assez uniformes. À l'inverse, les 

valeurs de rigidité des reconstructions entièrement isotropes, qui ne tiennent pas compte de 

l’anisotropie musculaire, montraient une forte hétérogénéité au sein du tissu. Les résultats 

montraient que la variation des propriétés du muscle dans les reconstructions avec isotropie 

transversale est plus petite que la variation observée dans les reconstructions entièrement 

isotropes. La reconstruction ERM entièrement isotrope prédit des valeurs de rigidité bien 

supérieures aux estimations rapportées de rigidité,(61) tandis que les estimations utilisant une 

isotropie transversale sont relativement plus proches en comparaison. (132) 

 

À la figure 22, les trois épaules des sujets sains présentent une distribution similaire au niveau 

de la valeur de cisaillement à l'intérieur du corps des muscles supra-épineux sur les deux 

répétitions qui se situe autour de 0,5 à 1,0 kPa. Tous les sujets avaient des valeurs de 

cisaillement plus élevées dans la même région sur la partie distale du muscle près des os et du 

tendon démontrant une valeur qualitative d'environ 3,0 kPa. Au niveau des bordures du 

muscle, il y a également des régions variables de valeurs du module de cisaillement qui étaient 

relativement augmentées par rapport au reste du muscle, principalement dans la plage de 1,0 

kPa à 1,5 kPa. Par ailleurs, la répétabilité pour le 2ème sujet asymptomatique n'est pas 

cohérente avec la répétabilité obtenue pour les autres sujets. La valeur qualitative du module 
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de cisaillement dans la première répétition était principalement de l'ordre de 3,0 kPa à 5,0 kPa 

contre environ 0,5 kPa à 1,0 kPa pour la deuxième répétition et les autres sujets. 

 

Figure 22. Module de cisaillement en kPa du supra-épineux du premier (A, B), deuxième 

(C, D) et troisième (E, F) sujet. Les images de gauche montrent la première 

répétition tandis que la deuxième répétition est à droite. 
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Chapitre 9. Discussion 

9.1. Mesures d’anisotropie fractionnaire et de diffusivité moyenne 

chez les volontaires – Évaluation de la faisabilité 

Dans cette étude, comme mentionné précédemment, le but principal de l’utilisation des 

spécimens cadavériques était pour mettre au point le protocole des séquences d’imagerie par 

résonnance magnétique avant leur utilisation chez les volontaires et une exploration de la 

tractographie a été faite. Comme il est possible de voir sur les images de tractographie (Figure 

13), la tractographie ne discerne pas de véritables trajets des fibres musculaires dans chacune 

des techniques d’embaumement. Dans cette étude, la tractographie sur les trois types 

d’embaumement n’était pas réalisable. Toutes les techniques d’embaumement endommagent 

l’organisation des tissus de manière trop importante et ne peuvent pas être utilisées pour le 

DTI pour la reconstruction avec l’ERM.  

 

Pour déterminer la faisabilité de la tractographie, un ratio signal bruit (RSB) a été utilisé pour 

déterminer la réussite de cet objectif tel que mentionné précédemment. Le RSB à B0 doit être 

d’au moins 3:1. Comme démontré sur les figures 20 et 21, le RSB à b = 800 s/mm² était 

appropriée pour chaque volontaire et chaque répétition selon le rapport 3:1 mentionné 

précédemment avec la valeur la plus faible à 5 pour l’infra-épineux du volontaire 4.  

 

La variation du RSB observé à chaque répétition est causée par le mouvement du patient, soit 

le mouvement axial des épaules pendant la respiration, l'inhomogénéité B1 due au contour 

d'une structure irrégulière (cou et épaules) et le champ magnétique principal B0 variant tout 

au long de la respiration provoquant des artéfacts près des poumons. La différence de 

susceptibilité magnétique entre l'air et les tissus provoque des artéfacts qui sont accentués par 

l'activation et la désactivation rapide des gradients d'imagerie écho planaire pendant 

l’imagerie par diffusion.(133) Néanmoins, chez chaque volontaire, le RSB a atteint le niveau 

requis (rapport 3:1) pour déterminer les paramètres de la tractographie. 
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9.2. Mesures d’anisotropie fractionnaire et de diffusivité moyenne 

chez les volontaires – Évaluation de la répétabilité 

Dans cette étude, il a été possible d'obtenir des mesures FA et MD sur les muscles supra-

épineux et l’infra-épineux des volontaires. La répétabilité provenant des trois imageries 

répétées dans l’épaules de cinq des six volontaires a réussi en ce qui concerne l'anisotropie 

fractionnaire et la diffusivité moyenne en tenant compte d’un coefficient de variation inférieur 

à 10 %.  

 

Comme mentionné précédemment, un CV de <10% est considéré acceptable pour dire  que 

les valeurs de FA et MD sont répétables dans cette étude.(129)  Les valeurs de FA et de MD sont 

cohérentes avec d'autres études d'Aono et al. dans le supra-épineux et l’infra-épineux avec le 

bras en position neutre. (134) Cependant, ils ont également constaté que l'état contractile des 

muscles de la coiffe des rotateurs peut varier en fonction de la position et que les valeurs FA 

et MD pourraient changer de manière significative entre la rotation interne et externe de 

l'avant-bras en raison d'une diffusion accrue et d'une diminution de la densité des fibres dans 

le court axe du muscle à l'état contractile.(134) Cela n'a pas été testé dans cette étude puisque 

chaque participant avait une position neutre pour l'avant-bras. Le faible RSB (𝑅𝑆𝐵𝐵0
 <10 pour 

le supra-épineux et l’infra-épineux chez le volontaire 5 et le supra-épineux chez le volontaire 

4) provenant du bruit plus élevé se traduit une variance plus élevée des valeurs de FA et MD 

(CV > 10%).  

 

Dans une étude analysant des muscles sains de la coiffe des rotateurs, Kälin et al. ont constaté 

qu'il n'y avait pas de différence significative dans les valeurs de MD et FA pour l'infra-épineux, 

le petit rond et le sous-scapulaire. Cependant, il y avait une hétérogénéité architecturale entre 

le supraspinatus et les autres muscles concernant les valeurs de MD.(135) Ils ont découvert 

qu'elles étaient plus basses dans le muscle supra-épineux. Cette notion a également été 

retrouvée dans cette étude où les valeurs de FA et MD étaient significativement différentes 

entre les muscles supra-épineux et infra-épineux et plus basses dans le supra-épineux. Une 
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hypothèse soulevée pour expliquer cette trouvaille proviendrait de l’anatomie du supra-

épineux consistant en deux faisceaux musculaires convergeant en un tendon large donnant 

des myofibrilles plus petites ou plus serrées et moins de molécules d'eau. 

 

La tractographie démontre les notions d’anatomie connues des faisceaux sur le supra-épineux 

mentionnées plus tôt dans ce mémoire.(9-11, 61) Comme expliqué précédemment dans la section 

anatomie, le muscle supra-épineux est composé de 2 faisceaux musculaires et de 2 tendons 

créant un faisceau antérieur et un faisceau postérieur au muscle.(9) Le faisceau antérieur 

possède une configuration pennée avec un tendon intramusculaire et un tendon 

extramusculaire rond. Le faisceau postérieur est plus petit, de configuration parallèle avec un 

tendon plat.(10) 

 

La tractographie du supra-épineux met en évidence le faisceau postérieur avec ses fibres 

parallèles ainsi qu’une partie du faisceau antérieur avec ses fibres musculaires pennées. Les 

différents sites d’attache des faisceaux antérieurs et postérieurs au niveau de la tête humérale 

tels que décrits dans la section anatomie ne sont pas mis en évidence comme le montre la 

figure 21. À la partie plus proximale du muscle, la tractographie présente moins de distinction 

entre les faisceaux. En revanche, l’anatomie connue de ce muscle indique que le faisceau 

antérieur vient s’insérer sur la partie antérieure de la facette supérieure de la grande 

tubérosité alors que le faisceau postérieur s'insère sur la partie postérieure de la facette 

supérieure de la grande tubérosité de l'humérus ce qui n’est pas clairement mis en évidence 

sur les résultats obtenus. Toutefois, il est possible d’observer l’anatomie macroscopique du 

muscle et la tractographie obtenue dans le supra-épineux des volontaires était similaire à 

l'anatomie réelle du muscle et que les faisceaux de fibres donnés par cette technique 

pourraient être utilisés pour donner les orientations des fibres à être utilisées dans 

l'élastographie. 

 

En ce qui concerne la tractographie du muscle infra-épineux a pu retrouver l’anatomie 

macroscopique du muscle. Cependant, l’architecture connue(12) et décrite précédemment 
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concernant les faisceaux supérieur, moyen et inférieur n’a pas pu être clairement identifiée. Il 

est possible d’observer qualitativement 3 sections au muscle infra-épineux sur les images avec 

des orientations de fibres légèrement différentes, mais il n’est pas possible de les séparer 

clairement en 3 faisceaux distincts. Leur attache avec un tendon plat au niveau de la face 

postérieure de la grande tubérosité n’a pas pu être mise en évidence également. 
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9.3. Élastographie chez les volontaires asymptomatiques 

Dans cette étude, il a été possible d'obtenir des résultats préliminaires d’élastographie 

correspondant aux spectres de valeur de cisaillement du muscle du supra-épineux de la 

littérature. 

 

Dans les trois épaules des sujets sains de cette étude, les résultats préliminaires pour 

l'élastographie montrent un module de cisaillement majoritairement uniforme dans le muscle 

supra-épineux. Ceci est attendu dans les muscles normaux puisque la constitution du corps du 

muscle est uniforme s'il n'y a pas de déchirure ou de maladie associée. Les valeurs élevées que 

l'on retrouve chez tous les sujets au sein d'une même région sur la partie distale du muscle à 

une valeur qualitative d'environ 3,0 kPa. Cette région pourrait s'expliquer par le fait qu'elle 

provient très probablement du tendon du sus-épineux qui est une région de rigidité accrue. 

Autour des bords des muscles, il y avait également des régions variables de module de 

cisaillement qui étaient qualitativement augmentées par rapport au reste du muscle, 

principalement dans la plage de 1,5 kPa. Il est possible qu'il s'agisse de véritables zones de 

module de cisaillement accru. Cependant, les bords d'un organe ont tendance à avoir plus 

d'artefacts en raison d'un phénomène appelé réverbération des ondes de cisaillement, qui 

représentent la présence d'ondes réfléchies par les limites des organes et les inhomogénéités 

internes.(136) Dans le cas du supra-épineux, cela pourrait provenir des ondes de cisaillement 

réfléchies par l'omoplate puisque le muscle repose dans la fosse sus-épineuse. 

 

Concernant les résultats préliminaires de répétabilité pour chaque sujet, ceux-ci sont 

cohérents et encourageants. La valeur du module de cisaillement est similaire allant de 0,5 à 

1,5 kPa et la distribution de cette valeur de cisaillement au sein du muscle est qualitativement 

similaire entre les deux essais. Les mêmes valeurs plus élevées se retrouvent dans la partie 

distale du muscle concordant avec le fait que cette région est probablement rattachée et liée 

au tendon du muscle et pas seulement un artéfact de la première répétition. Les valeurs du 

module de cisaillement près du rebord du muscle sont plus variables de la première répétition 
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à la seconde, ce qui tend à favoriser l'hypothèse que ceux-ci sont probablement plus un 

artéfact des structures environnantes. 

 

Cependant, la répétabilité pour le 2e volontaire n'était pas cohérente entre le premier essai et 

le second essai ainsi qu’avec les autres volontaires. La valeur du module de cisaillement dans 

la première répétition était principalement de l’ordre de 3,0 kPa contre environ 0,5 kPa pour 

la deuxième répétition et les autres sujets. Cette valeur est toujours dans la plage des mesures 

musculaires normales trouvée par Ito et al.(62) Par contre, la valeur la plus élevée dans cet essai 

se situe à environ 8,0 kPa et est située plus proximalement alors que la partie distale du muscle 

où le tendon est censé se retrouvée ne présente pas cette zone de valeur élevée. Ceci pourrait 

s'expliquer par l'actionneur sur l'épaule du volontaire qui aurait pu être installé plus 

proximalement pour le premier test et donc l'effet du tendon n'est pas présent. 

 

Cette étude préliminaire utilise une fréquence de 100 Hz pour l'actionneur qui est supérieure 

à la fréquence utilisée dans le foie (60 Hz), mais pour que le générateur d'ondes de cisaillement 

fournisse une haute résolution dans les muscles, une fréquence plus élevée que celle du foie 

était nécessaire et est la même fréquence que celle utilisée dans les études précédentes dans 

les muscles.(61, 62, 137) Comme expliqué précédemment, les générateurs d'ondes de cisaillement 

pour les muscles squelettiques ont besoin de fréquences plus élevées pour fournir une 

résolution élevée.(137) Cependant, Ito et al. et Hong et al. ont constaté que des fréquences plus 

élevées entraînent une augmentation de la rigidité mesurée. Une fréquence accrue entraîne 

un raccourcissement des longueurs d'onde de cisaillement et une augmentation monotone à 

la fois du module de stockage et du module de perte sur la plage de fréquences de 200 à 800 

Hz.(137, 138) Cette étude utilisant une seule fréquence n'a pas pu vérifier s'il y avait une 

augmentation de la valeur de cisaillement avec des fréquences plus élevées. Dans de futures 

études, il serait intéressant de vérifier si cette augmentation de raideur du supra-épineux et 

de l'infra-épineux est également retrouvée. 
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9.4. Forces et limitations de l’étude et perspectives 

 

Un point fort de cette étude est le fait d’avoir réussi à obtenir des résultats fiables et répétables 

des paramètres de DTI chez les volontaires asymptomatiques ayant permis d’obtenir des 

résultats de tractographie qui correspondent à l’anatomie des muscles du supra-épineux. Un 

autre point fort de cette étude est l’utilisation d’un nouvel algorithme qui intégrait les résultats 

de la tractographie et l'aspect anisotropique du muscle pour obtenir des valeurs de rigidités 

dans les muscles.  

 

Néanmoins, les résultats de cette étude doivent être interprétés en tenant compte de 

certaines limites. La taille de l'échantillon des volontaires était petite. Un calcul de la taille 

d’échantillon pour les spécimens cadavériques n’a pas été effectué, car ceux-ci n’étaient pas 

prévus au départ dans cette étude et aucune donnée n’existe pour ce calcul. Leur disponibilité 

limitée, incluant le transport entre l’Université de Trois-Rivières et le CRCHUM, ainsi que le fait 

que leur principale utilité était de permettre de mettre au point la séquence d’imagerie avant 

l’utilisation sur des volontaires ont influencé la petite taille de l’échantillon. Un calcul de la 

taille d’échantillon pour les volontaires asymptomatiques n’a pas non plus été effectué, car les 

volontaires inclus dans cette étude prospective ont été dictés par les fonds de recherche 

disponibles et aucune donnée n’existe pour faire ce calcul également. La taille de l’échantillon 

relativement petite pourrait limiter la généralisabilité des résultats. 

 

Ensuite, bien que nous ayons pris grand soin de ne pas inclure d'autres tissus que le muscle 

lors des segmentations manuelles du supra-épineux et de l’infra-épineux, il se peut que les 

limites périphériques de la segmentation manuelle aient inclus occasionnellement sur 

certaines coupes des structures externes au muscle lui-même en particulier chez les spécimens 

cadavériques où les limites entre les muscles et les structures environnantes dans les 

séquences d’IRM conventionnelles utilisées pour la segmentation était difficiles à discerner. 
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Ceci a pu engendrer des trajets de tractographie occasionnellement à l'extérieur des limites 

périphériques des muscles.  

 

Les résultats préliminaires de l’ERM ont uniquement été réalisés sur le supra-épineux et 

comportent une part qualitative en ce qui a trait à la distribution de la valeur de cisaillement 

entre les deux répétitions. De plus, un actuateur de corps habituellement utilisé pour mesurer 

le degré de fibrose dans le foie a été utilisé et non un actuateur d’épaule, car ce dernier n’était 

pas disponible au CRCHUM ce qui a pu exercer une influence au niveau des valeurs de 

cisaillement.  

 

Bien que ces résultats soient encourageants et indiquent que la répétabilité des mesures de 

DTI et de tractographie sur le supra-épineux ainsi que les valeurs de cisaillement de l’ERM sont 

adéquates sur le supra-épineux chez les volontaires asymptomatiques, de futures études avec 

une taille d’échantillon plus importante seront nécessaires pour évaluer si ces résultats 

prospectifs peuvent être généralisable à la population générale, entre autres en utilisant des 

participants avec un plus large éventail d’âge différent. Éventuellement, de prochaines études 

pourront se concentrer sur des patients symptomatiques avec des déchirures variables de la 

coiffe des rotateurs pour permettre une quantification du niveau de fibrose du muscle à la 

suite des déchirures de la coiffe des rotateurs. Néanmoins, ces résultats préliminaires sont 

encourageants et permettent d’imaginer, dans un futur rapproché, le domaine de la radiologie 

capable de fournir de meilleures informations sur les probabilités de réussite ou d’échec d’une 

réparation chirurgicale et aussi permettre aux chirurgiens orthopédiques une meilleure 

planification chirurgicale qui est le but ultime de cette étude préliminaire sur l’utilisation de la 

tractographie et de l’ERM sur les muscles de la coiffe des rotateurs.  



 

  

Conclusion 

L'hypothèse de cette étude que l’imagerie par tenseur de diffusion et la tractographie seraient 

réalisables et répétables chez les volontaires asymptomatiques dans les muscles supra-

épineux et infra-épineux a été prouvée. Chez les volontaires asymptomatiques, les mesures 

d’anisotropie fractionnaire et de diffusivité moyenne se sont avérées fiables et cohérentes 

avec la littérature. Un ratio signal sur bruit supérieur à 3 :1 a été obtenu chez tous les 

volontaires asymptomatiques démontrant la réussite du premier objectif de faisabilité de cette 

hypothèse. 

 

Les résultats par imagerie pondérée en diffusion se sont également avérés répétables chez les 

volontaires. L'analyse de Bland-Altman a montré une bonne répétabilité (CV < 10%) de la 

diffusivité moyenne et de l’anisotropie fractionnaire chez 5 des 6 volontaires, ce qui est 

prometteur pour établir des biomarqueurs de tractographie sur des volontaires qui 

permettront d'identifier les caractéristiques structurelles des déchirures de la coiffe des 

rotateurs. Par conséquent, l’imagerie par tenseur de diffusion peut être utilisée pour minimiser 

le biais dans le calcul des valeurs d'élasticité avec l'élastographie par résonance magnétique. 

 

La tractographie du supra-épineux et de l’infra-épineux effectuée sur les volontaires 

asymptomatiques a réussi à mettre en évidence l’anatomie macroscopique de ces muscles. Le 

faisceau postérieur avec ses fibres parallèles ainsi qu’une partie du faisceau antérieur avec ses 

fibres musculaires pennées ont pu être observés sur le supra-épineux. Les différents sites 

d’attache au niveau de la tête humérale du supra-épineux et de l’infra-épineux n’ont pas pu 

être observés. L’architecture concernant les faisceaux supérieur, moyen et inférieur n’a pas pu 

être clairement identifiée pour l’infra-épineux.  

 

L’élastographie du supra-épineux chez les volontaires a donné un module de cisaillement 

majoritairement uniforme dans le corps du supra-épineux et dans la même plage de valeurs 

que la littérature. Sur la partie distale du muscle, des valeurs plus élevées dans la même région 
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ont été observées et pourraient s'expliquer par le tendon du supra-épineux qui est une région 

de rigidité accrue. Des artéfacts de réverbération ont été trouvés autour des bords du sus-

épineux. 

 

Les trois techniques d’embaumement utilisées pour mettre au point les séquences IRM chez 

les volontaires détruisent l’architecture musculaire ce qui a été observé dans la tractographie. 

Ces techniques ne peuvent pas être utilisées en DTI pour la reconstruction ERM. 
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PRÉAMBULE 
Nous sollicitons votre participation à un projet de recherche en tant que patient souffrant d’une déchirure 
de la coiffe des rotateurs ou en tant que participant ne souffrant d’aucune pathologie particulière aux 
épaules. Cependant, avant d’accepter de participer à ce projet et de signer ce formulaire d’information et 
de consentement, veuillez prendre le temps de lire, de comprendre et de considérer attentivement les 
renseignements qui suivent.   

Ce formulaire peut contenir des mots que vous ne comprenez pas. Nous vous invitons à poser toutes les 
questions que vous jugerez utiles à la chercheuse responsable du projet ou aux autres membres du 
personnel affecté au projet de recherche et à leur demander de vous expliquer tout mot ou renseignement 
que vous ne comprenez pas parfaitement. 

NATURE ET OBJECTIFS DU PROJET 
Les tendinopathies de la coiffe des rotateurs sont la première cause de douleur et d’incapacité à l’épaule 
et le deuxième motif de consultation en médecine familiale le plus fréquent, après les douleurs au dos. 
La prévalence d'une déchirure de la coiffe des rotateurs augmente avec l'âge, touchant 25% des adultes 
dans la soixantaine et plus de 50% des adultes après 80 ans. Les études démontrent que le traitement 
chirurgical d’une déchirure de la coiffe des rotateurs améliore la qualité de vie des patients et diminuent 
les coûts en soins médicaux. 

Une déchirure de la coiffe des rotateurs entraîne une dégénérescence musculaire. Le muscle s’atrophie, 
se rétracte et devient infiltré par de la graisse et de la fibrose. Ces changements sont déterminants et 
influencent le pronostic du patient. Il est donc important de pouvoir mesurer ces changements afin 
d’améliorer le traitement des patients. 

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) permet de quantifier l’atrophie musculaire et l’infiltration 
graisseuse qui mènent à une diminution de la force de l’épaule. À l’heure actuelle, il demeure plus difficile 
de mesurer la rétraction et la fibrose musculaire qui contribuent à la diminution de l’élasticité du muscle. 
Cette perte d’élasticité du muscle a un impact direct sur la capacité de l’orthopédiste à rattacher les 
tendons à l’humérus. Ceci affecte la qualité de la réparation tendineuse et augmente le risque d’une 
nouvelle déchirure.  

Récemment, de nouvelles techniques permettant de caractériser l’élasticité des tissus par IRM ont été 
développées. Ces techniques d’élastographie sont très performantes pour le diagnostic des maladies du 
foie et semblent prometteuses pour mesurer l’élasticité des muscles. La caractérisation de l'élasticité 
musculaire est toutefois dépendante de l'orientation des fibres musculaires. Il apparaît donc essentiel de 
combiner une analyse de l'orientation des fibres musculaires à la mesure de l’élasticité pour permettre 
l’interprétation adéquate des résultats.  

Le but principal de la présente étude est d’évaluer l’utilité des techniques IRM de tenseur de diffusion, 
tractographie et d’élastographie pour reconstruire l’architecture des fibres musculaires et mesurer 
l’élasticité des muscles de la coiffe des rotateurs chez des patients avec déchirure tendineuse et chez 
des volontaires asymptomatiques.   

NOMBRE DE PARTICIPANT(E)S ET DURÉE DE LA PARTICIPATION 
Au total, dix (10) personnes adultes participeront à cette étude au CHUM: cinq patient(e)s souffrant de 
déchirure de la coiffe des rotateurs et cinq participant(e)s n’ayant aucun symptôme ou douleur aux 
épaules. 

La durée totale prévue de l'étude est de deux ans. La durée prévue de la participation des patients avec 
déchirure de la coiffe des rotateurs sera d’environ 1 heure et 30 minutes, alors que la participation des 
sujets n’ayant aucun symptôme aux épaules sera d’environ 2 heures.  
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Les femmes susceptibles de devenir enceintes devront se prêter à un test de grossesse avant la 
réalisation de l’imagerie par résonance magnétique et elles ne pourront participer à ce projet que si le 
résultat du test de grossesse est négatif. 

AVANTAGES 
Il se peut que vous retiriez un bénéfice personnel de votre participation à ce projet de recherche, mais 
on ne peut vous l’assurer. À tout le moins, les résultats obtenus contribueront à l’avancement des 
connaissances dans ce domaine. 

CONFIDENTIALITÉ 
Durant votre participation à ce projet de recherche, la chercheuse responsable de ce projet ainsi que les 
membres de son personnel de recherche recueilleront, dans un dossier de recherche, les 
renseignements vous concernant et nécessaires pour répondre aux objectifs scientifiques de ce projet 
de recherche.  

Ces renseignements peuvent comprendre les informations contenues dans votre dossier médical, 
concernant votre état de santé passé et présent, vos habitudes de vie ainsi que les résultats de tous les 
tests, examens et procédures qui seront réalisés. Votre dossier peut aussi comprendre d’autres 
renseignements tels que votre nom, votre sexe, votre date de naissance et votre origine ethnique. 

Tous les renseignements recueillis demeureront confidentiels dans les limites prévues par la loi. Vous ne 
serez identifié(e) que par un numéro de code. La clé du code reliant votre nom à votre dossier de 
recherche sera conservée par la chercheuse responsable de ce projet de recherche. 

La chercheuse responsable de ce projet de recherche fera parvenir, à l’organisme subventionnaire ou à 
ses représentants, les données codées vous concernant.  

Les données de recherche codées pourront être transmises par le commanditaire à ses partenaires 
commerciaux. Cependant l’organisme subventionnaire et ses partenaires à l’étranger sont tenus de 
respecter les règles de confidentialité en vigueur au Québec et au Canada, et ce, quels que soient les 
pays. 

Ces données de recherche seront conservées pendant au moins 10 ans par la chercheuse responsable 
de ce projet de recherche et l’organisme subventionnaire. 

Les données de recherche pourront être publiées ou faire l’objet de discussions scientifiques, mais il ne 
sera pas possible de vous identifier. 

À des fins de surveillance, de contrôle, de protection et de sécurité, votre dossier de recherche ainsi que 
vos dossiers médicaux pourront être consultés par une personne mandatée par des organismes 
réglementaires, au Canada ou à l’étranger, tel que Santé Canada, ainsi que par des représentants de 
l’organisme subventionnaire, de l’établissement ou du comité d’éthique de la recherche. Ces personnes 
et ces organismes adhèrent à une politique de confidentialité. 

Vous avez le droit de consulter votre dossier de recherche pour vérifier les renseignements recueillis et 
les faire rectifier au besoin.  

COMMUNICATION DES RÉSULTATS GÉNÉRAUX 
Vous pourrez connaître les résultats généraux de cette étude si vous en faites la demande à la 
chercheuse responsable à la fin de l’étude. 

FINANCEMENT DU PROJET 
La chercheuse responsable du projet et l’établissement ont reçu un financement de l’organisme 
subventionnaire pour mener à bien ce projet de recherche.  
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COMPENSATION 
Vous ne recevrez pas de compensation financière pour votre participation à ce projet de recherche. 
Cependant, vous recevrez une somme forfaitaire de 50.00$ pour la visite prévue au protocole en 
compensation des frais de transport ou autres dépenses reliées à votre participation à cette étude. 

EN CAS DE PRÉJUDICE  
Si vous deviez subir quelque préjudice que ce soit par suite de l’administration de toute procédure reliée 
à ce projet de recherche, vous recevrez tous les soins et services requis par votre état de santé. 

En acceptant de participer à ce projet de recherche, vous ne renoncez à aucun de vos droits et vous ne 
libérez pas la chercheuse responsable de ce projet de recherche, l’organisme subventionnaire et 
l'établissement de leur responsabilité civile et professionnelle. 

PARTICIPATION VOLONTAIRE ET DROIT DE RETRAIT  
Votre participation à ce projet de recherche est volontaire. Vous êtes donc libre de refuser d’y participer. 
Vous pouvez également vous retirer de ce projet à n’importe quel moment, sans avoir à donner de 
raisons, en informant l’équipe de recherche. 

Votre décision de ne pas participer à ce projet de recherche ou de vous en retirer n’aura aucune 
conséquence sur la qualité des soins et des services auxquels vous avez droit ou sur votre relation avec 
les équipes qui les dispensent. 

La chercheuse responsable de ce projet de recherche, le comité d’éthique de la recherche ou l’organisme 
subventionnaire peuvent mettre fin à votre participation, sans votre consentement. Cela peut se produire 
si de nouvelles découvertes ou informations indiquent que votre participation au projet n’est plus dans 
votre intérêt, si vous ne respectez pas les consignes du projet de recherche ou encore s’il existe des 
raisons administratives d’abandonner le projet. 

Si vous vous retirez du projet ou êtes retiré(e) du projet, l’information et le matériel déjà recueillis dans le 
cadre de ce projet seront néanmoins conservés, analysés ou utilisés pour assurer l’intégrité du projet. 

Toute nouvelle connaissance acquise durant le déroulement du projet qui pourrait avoir un impact sur 
votre décision de continuer à participer à ce projet vous sera communiquée rapidement. 

IDENTIFICATION DES PERSONNES-RESSOURCES 
Si vous avez des questions ou éprouvez des problèmes en lien avec le projet de recherche, ou si vous 
souhaitez vous en retirer, vous pouvez communiquer avec la chercheuse responsable, Dre Nathalie J. 
Bureau, ou avec le personnel au numéro suivant: (514) 890-8000, poste 8444. 

Pour toute question concernant vos droits en tant que participant(e) à ce projet de recherche ou si vous 
avez des plaintes ou des commentaires à formuler, vous pouvez communiquer avec le commissaire local 
aux plaintes et à la qualité des services du CHUM, au 514-890-8484.  
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SIGNATURE 

J’ai pris connaissance du formulaire d’information et de consentement. On m’a expliqué le projet de 
recherche et le présent formulaire d’information et de consentement. On a répondu à mes questions et 
on m’a laissé le temps voulu pour prendre une décision. Après réflexion, je consens à participer à ce 
projet de recherche aux conditions qui y sont énoncées. 

J’autorise l’équipe de recherche à avoir accès à mon dossier médical. 

J’autorise la chercheuse ou son équipe à informer mon médecin traitant de ma participation à ce projet 
et à lui transmettre toute information pertinente: 

Oui  

Non 

Nom et coordonnées du médecin traitant:  

 
 
 
 
 
 
Nom (en lettres moulées)  Signature du/de la participant(e) Date 
 
 
 
 
SIGNATURE DE LA PERSONNE QUI OBTIENT LE CONSENTEMENT, SI DIFFÉRENTE DE LA 
CHERCHEUSE RESPONSABLE DU PROJET DE RECHERCHE 
J’ai expliqué au/à la participant(e) le projet de recherche et le présent formulaire d’information et de 
consentement et j’ai répondu aux questions qu’il/elle m’a posées. 

 
 
 
Nom (en lettres moulées) Signature de la personne qui Date 
 obtient le consentement  
 
 
 
 
ENGAGEMENT DE LA CHERCHEUSE RESPONSABLE 
Je certifie qu’on a expliqué au/à la participant(e) le présent formulaire d’information et de consentement, 
que l’on a répondu aux questions que le sujet de recherche avait.  

Je m’engage, avec l’équipe de recherche, à respecter ce qui a été convenu au formulaire d’information 
et de consentement et à en remettre une copie signée et datée au/à la participant(e). 
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